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RESUMO
O trabalho apresenta um estudo computacional e caracterização de um biochip em fibra óptica
baseado na ressonância de plásmons de superfície. Como substrato do biochip é considerada
uma fibra óptica plástica multimodo de índice degrau com 2,0 mm de diâmetro. Foi desenvolvido
um programa computacional empregando o método da matriz para sistemas multicamadas,
assumindo-se uma faixa do espectro eletromagnético entre 400 nm e 1000 nm. Foi analisado o
efeito de diversos fatores nos parâmetros de desempenho do biochip, como escolha da espessura
e material do filme fino metálico, comprimento da região sensora, profundidade de recorte
e formato da região sensora. Foi examinado, ainda, o impacto provocado pela deposição de
camadas de grafeno sobre o filme fino metálico, de modo a possibilitar a escolha de um sensor
otimizado. Os parâmetros de desempenho calculados são sensibilidade, largura total à meia
altura, figura de mérito e relação sinal-ruído. Ademais, também são analisadas as curvas de
reflectância e potência transmitida normalizada, bem como a distribuição do campo elétrico
no interior do biochip para diferentes modos de propagação. Foi investigado o desempenho de
três filmes finos metálicos (prata, ouro e cobre) e três estruturas diferentes para biochip: (1)
convencional, com região sensora em uma porção central da fibra; (2) região sensora localizada
em uma das extremidades da fibra óptica; e, (3) biochip em formato de “D”. Os resultados desse
estudo revelam uma maior sensibilidade para o filme fino de prata (4260,9 nm/UIR) e melhor
desempenho para a estrutura convencional com menor comprimento para região sensora, com os
seguintes valores para os parâmetros de desempenho estudados (figura de mérito - 295,83 UIR−1,
relação sinal-ruído - 0,59 e largura total à meia altura - 14,40 nm). Em relação à deposição de
grafeno, foi observado um aumento da sensibilidade, atingindo o valor de 7081,42 nm/UIR para
um filme fino de prata com 40 nm de espessura e 16 camadas de grafeno. Também foi notado
um aumento da intensidade de campo elétrico e uma maior penetração do mesmo no analito de
interesse ao considerar a deposição de grafeno.
Palavras-chave: Ressonância de plásmons de superfície, biossensor, fibra óptica, grafeno.
ABSTRACT
This work presents a computational study and characterization of an optical fiber biochip based
on the surface plasmons resonance. A multi-mode step index plastic optical fiber with 2.0 mm
of diameter is considered as the substrate of the biochip. A computer program was developed
employing the matrix method for multilayer systems for a range of the electromagnetic spectrum
between 400 nm and 1000 nm. The effects of several factors on the biochip performance
parameters, such as choice of thickness and material of the metallic thin film, length of the
sensing region, depth of cut and the sensing region shape, was analyzed. It was also examined
the impact caused by the deposition of graphene layers on the metallic thin film, in order to allow
the selection of an optimized sensor. The calculated performance parameters are sensitivity, full
width at half maximum, figure of merit and signal-to-noise ratio. In addition, we also analyze the
reflectance curves and normalized transmitted power, as well as the distribution of the electric
field inside the textit biochip for different modes of propagation. The performance of three metal
thin films (silver, gold and copper) and three different structures for biochip were investigated,
they are: (1) conventional, with sensor region in a central portion of the fiber; (2) sensing region
located at one end of the optical fiber; and, (3) biochip in "D" format. The results of this study
show a higher sensitivity for the silver thin film (4260.9 nm / UIR) and better performance for
the conventional structure with shorter sensor region length, with the following values for the
studied performance parameters (figure of merit - 295.83 UIR -1, signal-to-noise ratio - 0.59 and
full width at half maximum - 14.40 nm). In relation to the graphene deposition, an increase in the
sensitivity have been verified, reaching the value of 7081.42 nm / RIU for a thin silver film with
40 nm of thickness and 16 layers of graphene. It was also noted an increase in the electric field
strength and a higher penetration of the electric field into the analyte of interest by considering
the deposition of graphene.
Keywords: Surface plasmon resonance, biosensor, optical fiber, graphene.
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1 INTRODUÇÃO
O processo de produção de objetos cada vez mais miniaturizados, atrelado à necessidade
de detecção rápida e ao estudo de partículas cada vez menores em várias áreas da ciência, tem
estimulado a investigação de novas técnicas de sensoriamento, bem como o aprimoramento das
já existentes, garantindo uma detecção efetiva dessas partículas.
Os sensores ópticos baseados na técnica da ressonância de plásmons de superfície (SPR,
do inglês Surface Plasmon Resonance) têm se consolidado no mercado de biossensores nas
últimas décadas, devido às suas características, como alta sensibilidade, resposta em tempo
real, alta acurácia, imunidade à interferências eletromagnéticas, dispensabilidade do uso de
marcadores e custo atrativo [1, 2]. O fenômeno SPR refere-se à excitação dos plásmons de
superfície por uma onda eletromagnética p-polarizada, também conhecida como polaridade
transversal magnética (TM). Para garantir a existência do fenômeno SPR é necessário que a
constante de propagação da onda de plásmons de superfície (OPS) seja igual à constante de
propagação da luz se propagando em um meio dielétrico.
Esse meio com alta constante dielétrica, no qual a luz se propaga, pode ser um prisma,
uma grade de difração ou um guia de onda. A fibra óptica foi introduzida nos sensores SPR,
em 1990, quando Villuendas e Pelayo propuseram seu uso para transmissão e captação da
potência óptica de uma superfície [3]. Passando a ser utilizada como alternativa aos substratos
convencionais, apenas em 1993, em um sensor baseado em uma fibra óptica multimodo proposto
por Jorgenson e Yee [4]. Desde então, devido às suas vantagens em relação aos sensores SPR
baseados em prismas e à diversificada gama de aplicações, os sensores SPR baseados em fibra
óptica têm sido o tema de diferentes pesquisas, resultando na proposição de modificações
estruturais e na inserção de novos materiais.
Dentre os diferentes tipos de fibra óptica utilizados na construção de sensores SPR, as
fibras ópticas plásticas (POF, do inglês Plastic Optical Fiber) têm se destacado por causa da sua
flexibilidade, alta resistência à ambientes hostis, maiores diâmetros e baixo custo, além de serem
compostas de materiais mais macios do que o vidro, facilitando a remoção do revestimento
externo e da casca [5]. Sendo assim, esse tipo de fibra óptica atende bem aos requisitos de
fabricação de diferentes tipos de sensores SPR baseados em fibra óptica modificados, como os
em formato de “D”.
Isolado, em 2004, por Novoselov et al. [6], o grafeno tem sido, na última década, um
dos principais tópicos na Física de matéria condensada, devido às suas notáveis propriedades
eletrônicas, físicas e ópticas [7]. A combinação de grafeno com a plasmônica pode resultar em
nano-dispositivos e dispositivos ópticos ativos, rápidos e relativamente baratos. Entretanto, nesse
sentido, há dois desafios principais, são eles: 1) combinar grafeno com elementos plasmônicos e
2) alcançar um controle efetivo das propriedades do grafeno e resposta óptica de dispositivos
ópticos híbridos [8].
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Neste contexto, é proposta a análise computacional e caracterização de biochips, que
compreendem a estrutura de um sensor baseado no fenômeno SPR, englobando a região sensora
e os terminais de captação e saída da luz. Com essa finalidade, é desenvolvido um estudo de
três tipos de sensores SPR baseados em fibra óptica, são eles: estrutura convencional, com
região sensora em toda a circunferência de uma porção central da fibra; estrutura com região
sensora localizada em uma das extremidades da fibra; e, estrutura em formato de “D”, com região
sensora em apenas um lado da fibra. É realizada, ainda, uma análise da influência da variação
de diferentes parâmetros, como comprimento da região sensora, espessura e tipo do filme fino
metálico e sobreposição de camadas de grafeno no desempenho dos sensores estudados.
1.1 Justificativa
Os sensores SPR baseados em fibra óptica possuem algumas vantagens em relação
aos demais sensores SPR, como maior grau de miniaturização, projeto óptico simplificado,
portabilidade, componentes de baixo custo, implementações com multicanais e sensoriamento
remoto [9], o que têm estimulado sua aplicação para detecção de analitos de físicos, químicos
e biológicos, como detecção de herbicidas [10] e bactérias [11], indústria alimentícia [12, 13],
síntese e descoberta de medicamentos [14], análise da interação de proteínas [15], análise
sanguínea [16], diagnóstico de câncer por meio de biomarcadores [17], aferição de temperatura
[18], umidade [19] e PH [20]. Entretanto, quando comparados aos sensores SPR baseados em
prismas, esses sensores ainda apresentam uma sensibilidade inferior.
Contudo, a fim de melhorar o seu desempenho, nos últimos anos, a comunidade científica
tem concentrado esforços no desenvolvimento de biochips modificados, destacando-se aqueles
em formato de “D” e os com região sensora localizada em uma das extremidades da fibra
[21, 22]. Outra estratégia é a deposição de materiais como o grafeno sobre o filme metálico,
proporcionando uma maior adsorção de moléculas orgânicas e biológicas, uma maior aderência
do analito e uma proteção para os filmes finos metálicos contra corrosão, oxidação e interações
químicas, que podem alterar a resposta desses sensores [23] - [25]. Ao controlar o número de
camadas depositadas sobre o filme fino metálico, é possível controlar a resposta e sensibilidade
desses sensores [26].
Recentemente, diversos trabalhos demonstraram teoricamente o aprimoramento do de-
sempenho dos sensores em fibra óptica baseados na ressonância de plásmons de superfícies.
Rifati et al. [27] propôs um sensor de alta sensibilidade (23.000 nm/UIR na região infravermelha
do espectro eletromagnético) usando uma fibra plana de vários núcleos revestida com um filme
fino de ouro e dióxido de titânio, o que requer um processo de fabricação complexo. Luan et
al. [28] investigou, numericamente, o desempenho de um sensor baseado em uma fibra óptica
microestruturada em formato “D” com núcleo vazio. O alto grau de miniaturização dessa estru-
tura resulta em um sensor de difícil manuseio. Mishra et al. [29] demonstrou, teoricamente, o
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aumento da sensibilidade para diferentes filmes finos metálicos, atingindo uma sensibilidade
máxima de 6.200 nm/UIR para um filme fino de alumínio com 27 camadas de grafeno e 1 camada
de dissulfeto de molibdênio. Porém, em sua análise, não foram considerados outros parâmetros
de desempenho dos sensores.
Devido à grande diversidade de sensores em fibra óptica baseados no fenômeno SPR, é
difícil identificar as vantagens e desvantagens de cada estrutura. Embora, na literatura, diversos
trabalhos analisem o desempenho de sensores SPR, até então, não foi encontrado nenhum que
apresentasse uma comparação do desempenho de diferentes estruturas considerando as mesmas
condições, como valor do índice de refração do meio sensível, tipo da fibra óptica e filmes finos.
Também há a necessidade de analisar outros parâmetros de desempenho além da sensibilidade
para diferentes estruturas e parâmetros construtivos, de modo a se obter uma melhor percepção
do desempenho desses sensores, bem como analisar o efeito da deposição de camadas de grafeno
considerando parâmetros distintos.
Nessa perspectiva, faz-se necessária a realização de um estudo computacional a respeito
do desempenho dos sensores SPR baseados em fibras ópticas, por meio da caracterização de
diversos parâmetros, como ângulo do feixe de luz incidente, estrutura do biochip, comprimento
da região sensora, profundidade de recorte, número de camadas adicionais, espessura e tipo de
filme fino metálico, de modo a contribuir para o desenvolvimento de novos sensores de fácil
manuseio e sensibilidade otimizada.
1.2 Objetivos
1.2.1 Objetivo Geral
O presente trabalho tem por objetivo desenvolver um estudo computacional e carac-
terização de diferentes sensores SPR baseados em fibra óptica para propor um biochip com
desempenho otimizado.
1.2.2 Objetivos Específicos
• Estudar os aspectos teóricos referentes aos sensores SPR baseados em fibra óptica.
• Implementar o método da matriz para sistemas multicamadas.
• Calcular parâmetros de desempenho para diferentes sensores.
• Investigar a influência da espessura e do tipo de fino filme metálico no desempenho dos
sensores.
• Comparar diferentes estruturas de sensores SPR baseados em fibra óptica.
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• Analisar o efeito da deposição de grafeno sobre o filme fino metálico.
• Estabelecer uma relação entre a variação de diferentes parâmetros estruturais do sensor
SPR baseado em fibra óptica e o seu desempenho.
• Analisar computacionalmente dos modos de propagação no interior da fibra óptica.
• Investigar o comportamento do campo elétrico nas camadas do biochip.
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2 RESSONÂNCIA DE PLÁSMONS DE SUPERFÍCIE
A crescente demanda por biossensores para o monitoramento e diagnóstico de doenças,
elaboração de novos fármacos, estudos de proteômica e detecção de agentes biológicos tem
estimulado pesquisadores e instituições a concentrarem esforços em avaliar o desempenho dos
métodos de transdução de sinal tradicionais para determinação de amostras de interesse químico
e biológico.
Dentre estes métodos, destacam-se os sensores ópticos baseados na técnica de ressonância
de plásmons de superfície devido algumas de suas características, como alta sensibilidade,
resposta em tempo real, elevada precisão, imunidade a interferências eletromagnéticas e custo
atrativo.
2.1 Contexto Histórico
Embora o fenômeno de ressonância de plásmons de superfície seja conhecido há mais
de um século, sua aplicação para o biossensoriamento foi demonstrada pela primeira vez no
início dos anos oitenta. Em 1902, ao observar o espectro de uma fonte luminosa contínua em
uma grade de difração metálica, Wood verificou uma queda da luminosidade do máximo para o
mínimo em uma estreita faixa de comprimentos de onda, a esse efeito deu o nome de “anomalia”.
Na época, não foi capaz de explicar o fenômeno, mas foram feitas algumas considerações
importantes, como a da existência desse fenômeno apenas para fontes p-polarizadas. Na verdade,
a “anomalia”, descrita pelo autor, ocorre devido a excitação de ondas de plásmons de superfície
[30].
Ao formular uma solução especial das equações de Maxwell para onda de superfície,
Zenneck demonstrou, em 1907, que ondas eletromagnéticas de superfícies ocorrem na fronteira
entre dois meios [31]. Em seus estudos sobre a propagação em telégrafos sem fio, Sommerfeld
descobriu que a amplitude de campo das ondas de superfícies introduzidas por Zenneck decaem
exponencialmente com a altura acima da interface entre dois meios e é inversamente proporcional
à distância horizontal até a fonte dipolo [32]. Ambos pesquisadores consideraram a superfície
terrestre e o grau de umidade em seus estudos.
Em 1957, Ritchie examinou teoricamente a distribuição ângulo-energia de um elétron
que perdeu energia para oscilações de plasma em um filme fino metálico infinito e considerando
o efeito de finitude do filme, provando a hipótese de Zenneck e chamando as ondas eletromagné-
ticas de excitação de plásmons de superfície [33]. Anos depois, Turbadar observou uma queda de
refletividade ao utilizar um feixe p-polarizado para iluminar filmes finos de alumínio depositados
sobre uma placa de vidro óptico. Foram consideradas diferentes espessuras para o filme fino de
alumínio e diferentes ângulos de incidência [34].
Powell e Swan detectaram a excitação das oscilações de plásmons de superfície no
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alumínio e no magnésio por meio da reflexão de elétrons incidentes, enquanto Stern e Ferrell
confirmaram que ondas eletromagnéticas de superfícies, em superfícies metálicas, envolvem
campos eletromagnéticos acoplados a plásmons de superfície [35, 36]. Estes estudos levaram em
consideração a oxidação dos filmes finos metálicos e estabeleceram que a medida da dispersão
da perda de energia em função do ângulo de espalhamento pode determinar a espessura do óxido.
Posteriormente, em 1968, Otto demonstrou que a queda de refletividade ocorre devido à
interação dos fótons incidentes e as oscilações longitudinais existentes na superfície metálica. O
autor também propôs uma estrutura multicamadas baseada no método da reflexão total atenuada
(ou ATR, do inglês Attenuated Total Reflection). A estrutura era composta por um prisma óptico,
uma camada vazia e um filme metálico, sendo escolhido em seu experimento o ar e a prata, para
constituir o vazio e o filme metálico, respectivamente [37].
Kretschmann e Raether propuseram, ainda no mesmo ano, uma nova estrutura, na
qual o filme metálico era depositado diretamente sobre o prisma óptico [38]. Esta se tornou a
configuração mais utilizada até os dias atuais. Kretschmann também propôs um método para
determinar as constantes ópticas dos metais por excitação das oscilações de plasma de superfície
[39].
O primeiro sensor óptico-químico baseava-se na medição de variações no espectro
de absorção e foi desenvolvido para medir a concentração de CO2 e O2 [40]. De acordo com
Lundström [41], dois artigos do final da década de setenta figuram como as primeiras publicações
a mostrar a aplicação da configuração de Kretschmann na detecção de finas camadas orgânicas
sobre filmes finos metálicos [42, 43]. Os conceitos introduzidos por estes estudos alicerçaram a
primeira demonstração do fenômeno SPR para o biossensoriamento.
A demonstração que mudou significantemente a forma como as biointerações são anali-
sadas iniciou como um exercício para alunos de graduação na Universidade de Linköping. Ao
tentar construir um experimento para demonstrar a ressonância de plásmons de superfície, um
grupo de professores desenvolveu uma microbalança de quartzo para gases anestésicos usando
óleo de silicone como a camada de sensoriamento. Foi observado que as mudanças no índice
de refração do óleo de silicone resultavam em um deslocamento no ângulo da ressonância do
plasma de superfície [44]-[46]. Esta foi considerada a primeira demonstração do sensoriamento
de gases usando SPR, tendo sido apresentada em 1980, durante uma conferência [47].
A introdução das fibras ópticas nos sensores SPR aconteceu anos depois, em 1990,
quando Villuendas e Pelayo propuseram o uso de fibras ópticas para transmitir e captar a
potência óptica de uma superfície cilíndrica [3]. Foram apresentados resultados experimentais
para sensibilidade e faixa dinâmica para medição da concentração de sacarose em soluções
aquosas. Em seu experimento, as condições de excitação e detecção foram analisadas para os
comprimentos de onda de 0,85 µm, 1,3 µm e 1,55 µm, correspondentes às janelas de transmissão
em fibras ópticas. Baseado nesse experimento, em 1992, foi proposta uma estrutura de quatro
camadas, aumentando a faixa dinâmica do sensor [48].
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No ano seguinte, foram publicados os resultados experimentais de um novo sensor que
dispensava o uso do prisma para acoplamento da luz [4]. A estrutura proposta era composta por
uma fibra óptica multimodo, com abertura numérica de 0,36, descascada e coberta por um filme
de prata ao longo de uma região sensora com 10 mm de comprimento. Para as análises foram
utilizados uma fonte de luz policromática e um analisador de espectro. Na mesma revista, foi
publicado outro experimento, no qual, a ponta de uma fibra óptica era utilizada como sonda
sensora em um sensor químico [49]. O sensor era baseado na análise do ângulo de polarização
do feixe de luz refletido na terminação de uma fibra óptica monomodo com a ponta polida e
revestida com um filme metálico de prata numa região sensora com 20 mm de comprimento.
No mesmo ano, pesquisadores da Universidade de Zaragoza demonstraram teoricamente
e experimentalmente o uso de um sensor SPR baseado em uma fibra óptica polida, formando uma
estrutura em formato de “D” que poderia ser utilizada em diversas aplicações de sensoriamento
[50]. Posteriormente, Jorgenson e Yee investigaram o controle da sensibilidade e faixa dinâmica
num sensor composto por uma fibra óptica multimodo com região sensora na ponta [51]. Foi
adicionado um filme de alto índice de refração sobre o filme fino de ouro, de modo a aumentar a
faixa dinâmica do sensor de 1,25 - 1,40 unidade de índice de refração para 1,00 - 1,40 unidade de
índice de refração, permitindo o uso do sensor para o sensoriamento de gases e soluções aquosas.
Ainda foi utilizada uma fibra com núcleo de safira, aumentando para 1,70 unidade de índice de
refração o limite máximo da faixa dinâmica.
Esses estudos foram importantes para demonstrar a factibilidade de sensores SPR basea-
dos em fibras ópticas, além de possibilitar uma maior compreensão do funcionamento e projeto
desses sensores. Desde então, objetivando melhorar a performance desses sensores, têm sido
propostas diferentes estruturas.
2.2 Princípio de Funcionamento da Ressonância de Plásmons
de Superfície
Os plásmons de superfície são oscilações coletivas de elétrons, relacionados a um campo
elétrico longitudinal (TM ou p-polarizado) que decai exponencialmente na camada metálica e
num meio dielétrico, atingindo seu máximo na interface metal-dielétrico. A polarização TM e o
evanescimento do campo elétrico são encontrados por meio da Equação de Maxwell para meios
semi-infinitos de metal e dielétrico com uma interface de metal-dielétrico. A partir das Equações










em que, ω é a frequência do feixe de luz incidente, c é a velocidade da luz, εm e εs são as
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constantes dielétricas do metal e do meio dielétrico, respectivamente. Observa-se que a constante
de propagação depende das constantes dielétricas do metal e do meio dielétrico. A constante de
propagação (Ks) para um feixe de luz, com frequência ω se propagando pelo meio dielétrico é






Considerando εm < 0 e εs > 0, para uma determinada frequência, a constante de propa-
gação para o plásmon de superfície (KSP) é maior que a constante de propagação para luz se
propagando em um meio dielétrico (KS). Uma das condições para haver a excitação dos plás-
mons de superfície é que as duas constantes de propagação sejam iguais. Por isso, é necessário
aumentar a constante de propagação (KS), o que pode ser feito utilizando uma onda evanescente
para excitar os plásmons de superfície. Para gerar essa onda evanescente é necessário utilizar um
acoplador com alta constante dielétrica, como prismas, grades ou guias de onda. A fibra óptica é
um tipo de guia de onda que vem sendo frequentemente utilizado como acoplador para excitar
os plásmons de superfície [53, 54]. Quando o feixe de luz incide em uma das extremidades da
fibra óptica com um ângulo maior que o ângulo crítico e menor que 90º, ocorre a reflexão interna
total, assim, o feixe de luz é confinado no interior da fibra, como ilustrado na Figura 2.1.
Figura 2.1 – Sensor SPR baseado em fibra óptica, usando configuração Kretschmann para exci-
tação de plásmons de superfície na interface metal-dielétrico.
Fonte: Elaborado pelo autor.
Em uma configuração básica de um sensor SPR baseado em fibra óptica, a casca é
removida em uma porção central da fibra, e a parte descascada é recoberta por um filme
fino metálico. Quando a luz é emitida em uma das extremidade da fibra, é gerada uma onda
evanescente na interface núcleo-metal, excitando os plásmons de superfície na interface metal-






εc sen(θ) , (2.3)
em que, εc representa a constante dielétrica do núcleo da fibra óptica e θ é o ângulo de incidência
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do feixe de luz. O aumento da constante dielétrica do núcleo acarreta o aumento da constante
de propagação da onda evanescente (OE), podendo atingir o mesmo valor da constante de
propagação da onda de plásmons de superfície, satisfazendo a condição da ressonância de
plásmons de superfície. Essa condição é dada pela Equação (2.4).










A excitação dos plásmons de superfície na interface metal-dielétrico resulta na máxima
transferência de energia da onda evanescente para à onda de plásmons de superfície, reduzindo
a intensidade da luz refletida no interior da fibra, provocando um afundamento no espectro
da potência transmitida em um determinado comprimento de onda, chamado de comprimento
de onda ressonante [55]. Quando a potência transmitida é medida em função do ângulo de
incidência, o afundamento ocorre para um determinado ângulo, conhecido como ângulo de
ressonância.
2.3 Sensores SPR Baseados em Fibra Óptica
Desde o seu surgimento no início dos anos 90, os sensores SPR que utilizam fibra
ótica como substrato têm sido tema de diversos estudos, além de criar novas oportunidades de
pesquisas, como o desenvolvimento de sistemas de diagnóstico portáteis usando smartphones [56]
e diagnósticos médicos in vivo [57]. Nos últimos anos, diversas modificações foram realizadas
nesses sensores devido à vasta gama de aplicações e aperfeiçoamento de suas características.
É considerado um sensor de bom desempenho aquele que possui alta sensibilidade,
acurácia de detecção e faixa de operação, além de uma reprodutibilidade dos resultados [52].
Sendo assim, objetivando melhorar o desempenho dos sensores SPR baseados em fibra óptica,
foram propostas, ao longo dos anos, diferentes estruturas de sondas sensoras, algumas delas são
ilustradas na Figura 2.2.
Em uma sonda sensora típica, como na Figura 2.2 (a), o filme fino metálico é depositado
em toda a circunferência de uma porção central da fibra óptica, enquanto na sonda em formato
de “D”, como na Figura 2.2 (b), o filme fino metálico é depositado em apenas um dos lados
da fibra, sendo este previamente recortado. Por possuir uma região sensora um pouco menor,
as sondas em formato de “D” requerem uma quantidade menor de amostras para medição do
índice de refração. Na Figura 2.2 (c) é apresentada uma sonda com região sensora em uma das
extremidades da fibra na qual utiliza-se um espelho para garantir a reflexão do feixe de luz,
que é emitido e captado pela mesma extremidade [58]. Embora a sonda sensora ilustrada na
Figura 2.2 (d) também tenha a região sensora na extremidade da fibra, o metal é depositado em
uma área inclinada, formando um chanfro na fibra óptica [59]. Nas sondas em formato de “U”,
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Figura 2.2 – Diferentes estruturas de sensores SPR baseados em fibra óptica: (a) região sensora
em toda a circunferência da fibra; (b) região sensora em formato de “D”; (c) região
sensora em uma das extremidades da fibra; (d) região sensora chanfrada; e, (e)




Fonte: Elaborado pelo autor.
como na Figura 2.2 (e), as perdas no sinal transmitido ao longo da fibra são provocadas pelo
fenômeno SPR e pela curvatura da fibra óptica [11].
Concomitantemente, diversos materiais têm sido estudados a fim de aprimorar o desem-
penho dos sensores SPR baseados em fibra óptica, dentre os quais destacam-se o grafeno e
os polímeros orgânicos condutores [60, 25]. Em relação ao filme fino metálico que reveste a
região sensora, têm sido utilizados metais nobres (ouro, prata, cobre), elementos metálicos, ligas
metálicas, filmes rugados e filmes bimetálicos ou multicamadas [61]. Cabe ressaltar que alguns
sensores combinam diferentes estruturas e materiais, de modo a elevar o grau de aperfeiçoamento
do sensor.
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3 ANÁLISE NUMÉRICA DE SENSORES SPR
A análise do comportamento das ondas eletromagnéticas, da propagação na interface
metal-dielétrico e da forma como a intensidade de campo eletromagnético é alterada no interior
da fibra óptica tem sido tema de diversos estudos. Neste sentido, será explicado em maiores
detalhes o método da matriz para sistemas multicamadas, embora outros métodos também
tenham sido propostos na literatura, para sistemas de duas e três camadas [62], além de outras
abordagens, como a proposta por Haddouche et al. [63].
3.1 Método da Matriz para Sistemas Multicamadas
O esquema da estrutura multicamadas considerada para calcular a intensidade de luz
refletida para uma luz p-polarizada incidente é mostrado na Figura 3.1, na qual dk é a espessura
da camada k com índice de refração complexo nk. A primeira camada (k = 1) representa o núcleo
da fibra óptica, no qual, para uma fibra óptica convencional, ocorre a reflexão interna total para os
feixes luminosos que incidem com um ângulo maior ou igual ao ângulo crítico. Entretanto, para
a região sensora, parte da energia é perdida por meio de transmissão parcial ao longo do eixo z,
correspondente às camadas depositadas sobre o núcleo descascado da fibra óptica, incluindo o
analito (k = N). Assume-se que todas as camadas são uniformes, isotrópicas e não magnéticas.
Figura 3.1 – Esquema de uma estrutura multicamada.
Fonte: Elaborado pelo autor.
Este método é aplicado para calcular a propagação da irradiação através do sistema
multicamadas usando as Equações de Maxwell, sujeitas às condições de contorno entre duas
camadas adjacentes. Sendo assim, as componentes dos vetores de campo elétrico e magnético











em que, U1 e V1 são as componentes tangenciais do campo elétrico e magnético, respectivamente,
no contorno da primeira camada. Enquanto, UN−1 e VN−1 são as componentes de campo no
contorno da última camada e M corresponde à matriz característica do sistema completo, obtida











em que, a matriz de transferência individual, que descreve a propagação do meio k para o meio
k+1, é dada pela Equação (3.3), [66].
Mk =
[
cosβk − j senβk/qk
− jqk senβk cosβk
]
, (3.3)
na qual, qk representa a admitância óptica definida em função da polarização. Como os plásmons
















A amplitude do coeficiente de reflexão (rp) para o sistema multicamadas é definido
por meio do coeficiente de reflexão de Fresnel para uma onda incidente p-polarizada, como na
Equação (3.6), [66].
rp =
(m11 +m12qN)q1− (m21 +m22qN)
(m11 +m12qN)q1 +(m21 +m22qN)
. (3.6)
Por sua vez, a reflectância (Rp) de um sistema multicamadas para uma onda incidente
p-polarizada é dada pela Equação (3.7), [29].
Rp = |rp|2. (3.7)
No interior da fibra óptica, só serão propagados os raios luminosos que incidirem na
interface núcleo-casca com um ângulo θ variando entre os valores de ângulo crítico (θ1 = θc =
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arcsen(n2/n1)) e θ = θ2 = pi/2, em que n2 e n1 são os índices de refração da casca e do núcleo
da fibra óptica [67]. Sendo assim, a potência transmitida normalizada através da região sensora
da sonda é descrita como na Equação (3.8), [29].













em que, Nre f (θ) é o número total de reflexões para um determinado raio luminoso propagando-se
no interior da fibra e é calculado de maneira diferente para cada estrutura do biochip.
3.1.1 Estrutura Convencional
Para estrutura convencional, na qual o filme fino metálico é depositado em toda a
circunferência de uma porção central da fibra óptica, o número total de reflexões para um
determinado raio luminoso propagando-se no interior da fibra (Nre f (θ)) é calculado como na
Equação (3.9), [66].




na qual, L representa o comprimento da região sensora e d corresponde ao diâmetro do núcleo da
fibra óptica. Este método teórico de predição tem sido aplicado em diversos estudos, e mostrados
resultados correspondentes aos resultados de outros métodos numéricos, como elementos finitos,
e experimentais [68, 69]. Portanto, acredita-se que os resultados alcançados por meio da predição
proposta condizem com possíveis resultados de experimentos futuros.
3.1.2 Estrutura com Região Sensora Localizada em uma das Extremidades da
Fibra Óptica
O método da matriz para sistemas multicamadas também pode ser aplicado na análise de
estruturas de sensores SPR baseados em fibra óptica com região sensora em uma das extremida-
des. Neste caso, o número total de reflexões passa a ser descrito pela Equação (3.10) e as demais
equações permanecem iguais, [70].




Devido à longa distância entre a extremidade por onde o feixe luminoso incide e a região
sensora, o efeito de polarização dos diferentes raios incidentes é desconsiderado.
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3.1.3 Estrutura com Fibra Óptica em Formato de “D”
O modelo de simulação, implementado para o estudo de sensores SPR em formato de
“D”, é baseado nas análises numéricas desenvolvidas por [71] e [72]. Geralmente, os sensores
SPR com estrutura em formato de “D” são obtidos polindo parte da superfície da fibra óptica
até remover a sua casca e/ou parte do núcleo, tornando-a plana ao longo da região sensora. Na
Figura 3.2 é mostrada, em corte transversal, um sensor em formato de “D”.
Figura 3.2 – Corte transversal de sensor SPR em formato de “D”.
Fonte: Elaborado pelo autor.
A distância (h) do centro da estrutura à superfície plana pode ser calculada por meio do
diâmetro da fibra (d) e da metade da largura da região sensora (w), como na Equação (3.11),
[71].







em que, senθ = w/r e cosθ = h/r. Portanto, o número total de reflexões é dado pela Equação
(3.12), [72].




Para a implementação desse modelo, é necessário fazer algumas considerações, são elas:
1) a luz é tratada como raios individuais; 2) apenas os raios meridionais são considerados, devido
sua contribuição nas perdas de radiação; 3) modo de distribuição uniforme é assumido; 4) o
espalhamento causado por possíveis rugosidades das camadas é desconsiderado; 5) a fonte de
luz é aproximada a um emissor Lambertiano, com a eficiência de acoplamento dependendo da
abertura numérica (AN), ou seja, ηc = (AN)2. Ao se considerar um emissor do tipo Lambertiano,
é estabelecido que cada modo é excitado de maneira diferente.
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3.2 Análise do Desempenho de Sensores SPR
Embora sejam encontrados diferentes parâmetros para a análise do desempenho de
sensores SPR na literatura, é possível determinar o desempenho desses sensores analisando
quatro parâmetros: sensibilidade, relação sinal-ruído (SNR, do inglês signal-to-noise ratio),
largura total à meia altura (FWHM, do inglês Full Width at Half Maximum) e figura de mérito
(FOM, do inglês Figure of Merit).
Para uma estrutura funcionando no modo de interrogação espectral (WIM, do inglês
Wavelength Interrogation Mode), a sensibilidade está relacionada com a variação de comprimento
de onda ressonante δλres, para uma variação δnext no índice de refração do meio sensível.






A relação sinal-ruído, descrita pela Equação (3.14), fornece informação de quão preciso
é um sensor SPR. A acurácia da detecção do comprimento de onda ressonante, bem como do
índice de refração do meio sensível, é um importante parâmetro de desempenho. Como a SNR
é inversamente proporcional à largura da curva SPR correspondente a um nível de potência





Nesse estudo, foi considerada a largura da curva SPR como sendo igual à largura total à
meia altura, ou seja, a largura total da curva na metade de seu valor máximo. Altos valores de
FWHM reduzem a acurácia na determinação do comprimento de onda ressonante e provocam
uma redução no desempenho dos sensores SPR. Sendo assim, é importante relacionar os dois
parâmetros de desempenho em um único parâmetro, a fim de analisar o desempenho do sensor
SPR de uma maneira geral. Este parâmetro é conhecido como figura de mérito e é descrito pela





Altos valores de FOM implicam em sensores de alta sensibilidade com curvas do
espectro de potência transmitida mais estreitas, ou seja, com baixos valores de FWHM. Por
conseguinte, quanto maior o valor de FOM, melhor o desempenho do sensor. Neste trabalho,
serão considerados apenas esses quatro parâmetros, por apresentarem uma avaliação global
de desempenho e serem abordados em diversos trabalhos, com destaque para uma predição
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próxima ao valor encontrado para os resultados experimentais, como nos estudos desenvolvidos
por Tabassum et al. [65] e Dwivedi et al. [74].
3.3 Análise dos Modos de Propagação no Interior da Fibra
Óptica
Para fibra óptica de índice degrau, os modos de propagação são distribuições transversais
do campo elétrico propagadas ao longo do eixo da fibra. Nos guias de onda são guiados um
número finito de modos de propagação, que possuem um índice de refração efetivo (ne f f ). Para
um modo confinado no interior da fibra óptica não há fluxo de energia na direção radial, ou
seja, a onda deve ser evanescente na direção radial da casca. Por outro lado, a onda não pode
ser evanescente na região do núcleo da fibra óptica. Sendo assim, é necessário que o modo de
propagação atenda à condição dada pela Equação (3.16), [76].
n2 < ne f f > n1, (3.16)
em que, n2 é o índice de refração da casca e n1 é o índice de refração do núcleo da fibra. Quanto
mais próximo de n1 for o valor de ne f f , mais confinado é o modo no interior da fibra. O índice
de refração efetivo pode ser determinado em relação a constante de propagação (β ) e o número
de onda no espaço livre (k0), como descrito na Equação (3.17), [67].




A análise do modo de propagação é feito para uma seção transversal no plano xy
da fibra óptica. É considerada uma onda se propagando na direção z, cuja forma é dada na
Equação (3.18), [77].
E (x,y,z, t) = E (x,y)e j(ωt−β z) (3.18)
na qual ω é a frequência angular. Uma equação de autovalor para o campo elétrico (E) é derivada
da Equação de Helmholtz, como na Equação (3.19), [77].
∇× (∇×E)− k20n2E = 0 (3.19)
É considerada a solução para o autovalor λ = − jβ . Assume-se, como condição de
contorno no exterior da fibra, o campo elétrico sendo 0. Isso ocorre porque a amplitude do
campo elétrico decai abruptamente na região da casca da fibra. Ao considerar a região sensora
do biochip, na qual a casca é removida, o campo elétrico decai no interior do analito. Portanto,
para que essa condição de contorno também seja válida nesse caso, é necessário adotar para o
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analito uma espessura superior à penetração do campo elétrico, de modo que o campo elétrico
atinja o seu valor mínimo ainda no interior do analito.
Uma estimativa do número de modos de propagação para uma fibra multimodo, como
a considerada neste estudo, é obtida calculando V 2/2, em que V é a frequência normalizada,





na qual, r é o raio do núcleo da fibra óptica, λ corresponde ao comprimento de onda de operação
e AN é o valor da abertura numérica. Para V < 2,405 a fibra óptica é do tipo monomodo, pois
suporta apenas um modo de propagação guiado para o comprimento de onda adota. Quanto
maior o valor de V maior o número de modos se propagando no interior da fibra óptica.
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4 PROPRIEDADES ÓPTICAS DOS MATERIAIS
PLASMÔNICOS
A plasmônica se destaca pelo seu potencial na produção de dispositivos altamente minia-
turizados e sensíveis por meio do controle, manipulação e amplificação da luz em comprimentos
de escala nanométrica [78]-[80]. Em sua maioria, esses dispositivos são constituídos de materiais
metálicos e dielétricos, que se comportam de maneira diferente quando submetidos aos sinais
ópticos. Por isso, faz-se necessário estudar o comportamento desses materiais ao interagirem
com a luz.
4.1 Modelos de Dispersão
A dispersão está relacionada à diferença da velocidade de fase das componentes de
uma onda se propagando em um meio. Como em uma onda policromática, na qual todas as
frequências não se propagam com a mesma velocidade através de um meio, a velocidade com a
qual cada componente se propaga também será influenciada pelo tipo de material do meio. Por
exemplo, uma onda eletromagnética ao se propagar no vácuo não será afetada pela dispersão,
pois o vácuo é considerado um meio não dispersivo, porém haverá dispersão quando a mesma
onda se propagar na água.
Pelo ponto de vista do modelamento matemático, normalmente baseado em considera-
ções físicas, a dispersão é modelada por meio de uma função de permissividade em relação à
frequência (ε(ω)) [81]. Nos sensores de ressonância de plásmons de superfície, os elétrons livres
dos metais são fundamentais para excitação dos plásmons polaritons de superfície, enquanto
diferentes partes funcionais dos dispositivos são construídas de materiais dielétricos, como
materiais vítreos e cristalinos. Sendo assim, descrever as propriedades ópticas desses materiais,
por meio de uma constante de permissividade complexa dependente da frequência da luz, é
essencial para as simulações e predições das respostas desses sensores.
4.1.1 Modelo de Drude
Baseado na teoria cinética dos gases, o modelo de Drude, normalmente utilizado para
parametrização das constantes ópticas dos metais, descreve os efeitos intrabanda, também
conhecidos como efeito do elétron livre [82, 83]. Ao considerar o movimento coletivo dos elétrons
livres, assume-se que os elétrons não estão ligados à nenhum núcleo, movendo-se livremente
ao redor da estrutura metálica na falta de uma força de restauração. Dessa maneira, é obtida a







=−qeE0e− jωt , (4.1)
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em que qe é a carga elétrica de um elétron livre, me representa a massa efetiva de uma carga, r é
o desvio de distância do seu equilíbrio, E0 e ω são, respectivamente, a amplitude e a frequência
do campo elétrico aplicado. γ denota o efeito de amortecimento e é proporcional à velocidade
de Fermi1 γ = v/l = 1/τ , na qual v é a velocidade de Fermi, l é o caminho livre médio de um
elétron entre sucessivas colisões e τ é o tempo de relaxamento (normalmente, próximo a 10−14 s)
que corresponde ao tempo de intervalo médio entre colisões subsequentes [84]. Para um campo
elétrico monocromático, a distância r pode ser expressa como na Equação (4.2).
r (ω) =
qe
me (ω2 + jωγ)
E (ω) . (4.2)
A densidade de polarização é o momento do dipolo2 total por unidade de volume. A
polarização total dos elétrons na unidade de volume é descrita como na Equação (4.3).
P = Ne×qe× r (ω) = Ne×q
2
e
me (ω2 + jωγ)
E (ω) , (4.3)
em que Ne é a densidade de elétrons por unidade de volume. De outra forma, a densidade de
polarização pode ser calculada em função da permissividade elétrica como na Equação (4.4).
P = ε0 (εr−1)E (ω) , (4.4)
na qual, ε0 representa a permissividade elétrica no vácuo (ε0 ≈ 8,85× 10−12 F/m) e εr é a
permissividade relativa. Comparando as Equação (4.3) com a Equação (4.4) e realizando algumas
manipulações matemáticas, obtém-se a permissividade elétrica dependente da frequência para os
metais, como na Equação (4.5).




A frequência de plasma ωp do metal é calculada como na Equação (4.6). Para frequências
abaixo da frequência de plasma, o material apresenta o comportamento eletromagnético dos







1 A velocidade de Fermi é a velocidade que corresponde a uma energia cinética igual à energia de Fermi.
2 O momento do dipolo elétrico é a medida da polaridade de um sistema de cargas elétricas, podendo ser
considerado como sendo a soma vetorial dos produtos da carga pela posição vetorial de cada carga, para uma
distribuição discreta de cargas pontuais.
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Neste trabalho, as análises serão apresentadas em função do comprimento de onda.
Portanto, reescrevendo a Equação (4.5) em função do comprimento de onda, é obtida a Equação
(4.7).






em que, λp e λc denotam a frequência de plasma e de colisão, respectivamente. Na Figura 4.1
são plotadas as partes real e imaginária da permissividade para prata obtidas ao implementar o
modelo de Drude usando um programa computacional e os dados experimentais de Johnson e
Christy [85]. Para as simulações foram adotados λp = 0,14541 µm e λc = 17,614 µm.
Figura 4.1 – Permissividade predita usando o modelo de Drude e comparada aos resultados
experimentais de Johnson e Christy para prata: (a) pate real e (b) parte imaginária.
(a) (b)
Fonte: Elaborado pelo autor.
Foi observado que, apesar do modelo de Drude predizer a parte real da permissividade
elétrica, há uma diferença considerável entre os valores preditos pelo modelo e os valores experi-
mentais para parte imaginária da permissividade elétrica. Isto ocorre por causa das transições
entre as bandas de valência e condução quando os elétrons são excitados pelos fótons.
4.1.2 Modelo de Drude-Lorentz
O modelo de Drude se baseia nos efeitos intrabanda, negligenciando os efeitos inter-
banda, que se referem às transições dos elétrons entre as bandas de valência e condução. Para
alguns metais, especialmente para os metais nobres, essas transições interbanda ocorrem em
comprimentos de onda do espectro eletromagnético visível, sendo responsável por conferir a
coloração desses metais [86]. A contribuição dessas transições para permissividade elétrica pode
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na qual, k é o número de osciladores com frequência ωi, efeito de amortecimento λi e força fi
(também chamado de coeficiente de ponderação). ωp é análoga à frequência de plasma usada no
modelo de Drude, mas com significado físico diferente, uma vez que é considerada a densidade
dos elétrons interligados.
Tanto os efeitos dos elétrons livres quanto os efeitos dos elétrons ligados contribuem para
as propriedades ópticas dos meios metálicos. Sendo assim, a permissividade elétrica complexa
para o modelo de Drude-Lorentz pode ser descrita como sendo a soma da componente de efeito
intrabanda e o termo introduzido por Lorentz para os efeitos interbanda, como na Equação (4.9)
εdl (ω) = εd (ω)+ εl (ω) . (4.9)
Substituindo as Equações (4.5) e (4.8) na Equação (4.9), obtém-se a permissividade em
função da frequência para o modelo de Drude-Lorentz, como na Equação (4.10).












A Equação (4.10) pode ser reescrita em função do comprimento de onda, como descrito
na Equação (4.11).







fiλ 2i λ 2λci
λ 2pl
(
λ 2λci−λ 2i λci− jλ 2i λ
) , (4.11)
na qual, λpl , λi e λci correspondem à frequência de plasma, frequência do oscilador e frequência
de colisão para o modelo de Lorentz, respectivamente. Na Figura 4.2 são traçadas as curvas das
partes real e imaginária da permissividade para prata calculadas com o modelo de Drude-Lorentz
usando um programa computacional e os dados experimentais de Johnson e Christy [85]. Para
as simulações, foi considerado k = 5. Para as demais variáveis da Equação (4.11), pertencentes
a parcela correspondente aos efeitos das transições interbanda, foram utilizados os valores de
parâmetros calculados por Rakic´ et. al [87] para a prata. É válido ressaltar que esses parâmetros
são obtidos por meio de dados experimentais disponíveis para uma determinada faixa de frequên-
cia, o que leva à variedade de parâmetros encontrados na literatura, sendo, portanto, necessário
observar a faixa de frequência de interesse.
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Figura 4.2 – Permissividade predita usando o modelo de Drude-Lorentz e comparada aos re-
sultados experimentais de Johnson e Christy para prata: (a) pate real e (b) parte
imaginária.
(a) (b)
Fonte: Elaborado pelo autor.
Como verificado na Figura 4.2, o resultado obtido para a parte imaginária da permissivi-
dade elétrica utilizando o modelo de Drude-Lorentz apresenta uma menor diferença em relação
aos dados experimentais, do que o obtido ao utilizar o modelo de Drude. Tal fato é ainda mais
perceptível para as frequências mais elevadas, como ilustrado na Figura 4.2 (b). Embora o uso de
múltiplos termos de Lorentz resulte em uma melhor predição, há um aumento da complexidade
do modelo de Drude-Lorentz.
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5 CRITÉRIOS DE ESTUDO COMPUTACIONAL E CA-
RACTERIZAÇÃO DE BIOCHIP
Neste capítulo, são apresentados os critérios utilizados para a realização do estudo
computacional e da caracterização dos biochips, bem como é descrito o esquema de análise
empregado. Também são descritas as características da fibra óptica e dos materiais a serem
aplicados na construção do biochip.
5.1 Esquema de Análise do Biochip
Para o desenvolvimento do estudo computacional apresentado nesse trabalho, é analisado
um biochip feito a partir de uma fibra óptica plástica, na qual uma porção é descascada e revestida
com um filme fino metálico. No que tange à estrutura do biochip, serão examinadas três estruturas
diferentes: (1) convencional, com região sensora em uma porção central da fibra; (2) região
sensora localizada em uma das extremidades da fibra óptica; e, (3) biochip em formato de “D”,
com região sensora em um dos lados, previamente recortado, da fibra óptica. Na Figura 5.1, é
apresentado o esquema do sistema considerado para análise das diferentes estruturas.
Figura 5.1 – Esquema de análise do biochip proposto.
Fonte: Elaborado pelo autor.
O processo de sensoriamento baseado no fenômeno SPR pode ser realizado por meio
do monitoramento de, pelo menos, quatro parâmetros, são eles: (1) a variação da reflectância
em um ângulo incidente fixo, modo de interrogação de intensidade; (2) a mudança do ângulo
de ressonância, modo de interrogação angular; (3) a variação do comprimento de onda de
ressonância para um ângulo fixo de incidência, modo de interrogação espectral; e, (4) diferença de
fase entre os estados de polarização p e s da luz, modo de interrogação de fase [64]. Neste estudo,
é adotado o modo de interrogação espectral, para uma faixa espectral entre os comprimentos de
onda de 400 nm e 1000 nm. É assumida uma fonte do tipo policromática. Uma onda policromática
pode ser expandida como sendo a soma de ondas monocromáticas, na qual cada uma dessas
componentes monocromáticas é uma onda plana se propagando no interior da fibra óptica.
Com relação ao filme fino metálico do biochip, é investigado o comportamento de
três metais, o ouro (Au), a prata (Ag) e o cobre (Cu). O índice de refração complexo para
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ambos os metais foi obtido por meio de uma interpolação do tipo spline cúbica dos dados
experimentais obtidos por McPeak et al. [88] e disponíveis na base de índice de refração Refracti-
veIndex.INFO1 [89]. O mesmo procedimento é executado, a partir dos resultados experimentais
de Hale e Querry [90], para obtenção do índice de refração da água, usada como analito.
Primeiramente, é observada a resposta do sensor para os diferentes tipos de filmes
finos metálicos, de modo a possibilitar a escolha do metal que proporcione o maior valor de
sensibilidade e as melhores curvas de reflectância. Depois, são calculados os valores de FWHM,
FOM e SNR para a variação da espessura do filme fino, do comprimento da região sensora para
diferentes estruturas e da profundidade de polimento para o biochip em formato de “D”. O efeito
da deposição de camadas extras de grafeno e polímeros orgânicos é investigado a posteriori.
5.2 Considerações Sobre o Algoritmo Implementado
Para o desenvolvimento do estudo computacional e caracterização dos biochips propostos,
foi desenvolvido um programa computacional implementando o formalismo matricial do método
da matriz para sistemas multicamadas. O fluxograma generalista do algoritmo utilizado é exibido
na Figura 5.2.
Figura 5.2 – Fluxograma do algoritmo implementado.
Fonte: Elaborado pelo autor.
Durante a entrada de dados da fibra óptica, são inseridos os valores de raio do núcleo,
comprimento da região sensora e ângulo crítico, além do material do núcleo. Em seguida, são
detalhadas as camadas de filmes finos depositados sobre a fibra óptica, as informações incluem o
tipo de material e a espessura de cada camada. Com relação ao meio sensível, são escolhidos o
material e espessura do meio de referência, que é tomado como base para cálculo da variação
de comprimento de onda ressonante, e o material e espessura do analito a ser estudado. Por
não objetivar nenhuma aplicação específica, nesse estudo é considerado um meio de referência
constituído de água e um analito com índice de refração 0,002 maior que o da água para todos os
comprimentos de onda analisados (400 nm - 1000 nm).
Utilizando as expressões matemáticas do Capítulo 3, são calculadas a reflectância e a
potência transmitida normalizada considerando o meio de referência, como exibido na Figura 5.3.
Depois, o mesmo procedimento é executado, mas assumindo o analito como o meio sensível.
1 Base de dados de domínio público para índice de refração, acessível em: www.refractiveindex.info.
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É válido ressaltar que as equações devem ser escolhidas conforme a estrutura (região sensora
central, região sensora em uma das extremidade e formato de “D”) do biochip a ser caracterizado.
A partir desses valores, são calculados os parâmetros de desempenho, como sensibilidade,
FWHM, FOM e SNR.
Figura 5.3 – Trecho do código implementado para o cálculo da reflectância e potência transmitida
normalizada
1 for z=1:npts
2 %% Calculo do coeficiente de reflexao de Fresnel como na Equacao (3.6)
3 rp(x)=((M(1,1)+M(1,2)*q3)*q1−(M(2,1)+M(2,2)*q3))/ ...
((M(1,1)+M(1,2)*q3)*q1+(M(2,1)+M(2,2)*q3));
4 %% Calculo da reflectancia como na Equacao (3.7)
5 RP(x)=abs(rp(x))^2;
6 %% Calculo da potencia transmitida normalizada como na Equacao (3.8)
7 fh1 = @(y) ...
(RP(x).^(L./(D.*tan(y))).*(((n1.^2).*sin(y).*cos(y))./ ...
(1−((n1.^2).*(cos(y).^2))).^2));
8 fh2 = @(y) (((n1.^2).*sin(y).*cos(y))./ ...
(1−((n1.^2).*(cos(y).^2))).^2);
9 num(x)=integral(fh1,th1,th2); %% Numerador da Equacao (3.8)
10 den(x)=integral(fh2,th1,th2); %% Denominador da Equacao (3.8)
11 PT(x)=num(x)./den(x); %% Potencia transmitida normalizada
12 end
Fonte: Elaborado pelo autor.
No trecho de código ilustrado na Figura 5.3, th1 e th2 representam os limites superior e in-
ferior de integração, ou seja, θ1 e θ2, que correspondem ao ângulo crítico e pi/2, respectivamente,
como na Equação (3.8).
5.2.1 Formato de Entrada dos Dados de Índice de Refração dos Materiais
Como visto no Capítulo 4, os modelos de dispersão (modelo de Drude e modelo de Drude-
Lorentz) podem ser usados para calcular a permissividade elétrica dos metais e consequentemente
o seu índice de refração. Entretanto, quando comparado aos valores experimentais, o modelo de
Drude apresenta uma diferença para parte imaginária da permissividade elétrica. Esse problema
pode ser minimizado com o uso do modelo de Drude-Lorentz, porém a inserção dos pólos de
Lorentz requer mais recursos computacionais. Além disso, ambos os modelos foram elaborados
para serem aplicados apenas a metais.
Diante do exposto, optou-se por utilizar valores experimentais de índice de refração.
Normalmente, os valores experimentais estão disponíveis apenas para um grupo restrito de
comprimento de onda, por isso, esses valores foram interpolados a fim de se obter um maior
número de valores para faixa de comprimento de onda considerada (400 nm - 1000 nm). Na
Figura 5.4, são traçadas as curvas para o índice de refração complexo do ouro, considerando
42
os resultados experimentais de McPeak et al. [88], interpolação polinomial de 2ª e 6ª ordem e
interpolação spline.
Figura 5.4 – Comparação entre os valores experimentais e interpolados da (a) parte real e (b)
parte imaginária do índice de refração para o ouro.
(a) (b)
Fonte: Elaborado pelo autor.
Para a parte real do índice de refração do ouro, é observado que a interpolação spline
apresenta uma menor diferença em relação aos valores experimentais. O mesmo é verificado
para parte imaginária do índice de refração do ouro. Sendo assim, foi realizada uma interpolação
do tipo spline para o conjunto de dados experimentais extraídos da base RefractiveIndex.INFO
para cada material considerado nesse estudo. Os valores interpolados são armazenados em um
arquivo em formato de texto (txt) e, posteriormente, carregados no programa implementado
para cálculo dos parâmetros. Para a interpolação, foi considerado um passo igual a 0,12, para
os valores de índice de refração referentes aos comprimentos de onda entre 400 nm e 1000 nm.
Os valores de outros parâmetros de entrada, como raio do núcleo e espessura do filme fino são
atribuídos à variáveis.
5.3 Considerações Sobre a Fibra Óptica
Nas análises desse trabalho, a fibra óptica considerada como substrato do biochip é uma
fibra óptica plástica multimodo de índice degrau, de referência CK-80, comercializada pela
Eska Optical Fiber Division da companhia Mitsubishi Rayon [91]. Na Figura 5.5, é exibida uma
imagem fibra utilizada, com núcleo de polimetil-metacrilato (PMMA, do inglês Poly (Methyl
Methacrylate)) e 1960 µm de diâmetro. O núcleo é recoberto por uma casca de polímero fluorado
com 2000 µm de diâmetro. Apesar de ter uma maior resistência ao impacto do que as fibras de
vidro, esse tipo de fibra é mais macia, podendo ser facilmente cortada e polida sem estilhaçar,
facilitando seu uso em uma posterior fabricação do biochip.
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Figura 5.5 – Imagem microscópica da fibra óptica, (a) detalhe da extremidade da fibra antes do
polimento; (b) fibra após polimento da extremidade; (c) biochip com região sensora




Fonte: Elaborado pelo autor.
Para confecção dos sensores, é realizado o corte de uma parte da fibra com comprimento
superior ao comprimento da região sensora, de modo que a luz incida em uma porção da fibra
ainda com a casca. Após o corte, as extremidades da fibra óptica apresentam uma superfície
irregular, como ilustrado na Figura 5.5 (a). Por isso, é realizado o polimento das extremidades
da fibra óptica, com o auxílio de um kit de polimento de fibra óptica plástica [92], composto
por dois tipos de papel de polimento (2000-grit e µm). O polimento é realizado repetindo-se
um movimento padrão em formato de "8" com a fibra perpendicular ao papel de polimento,
no qual deve ser previamente acrescido um pouco de água. O movimento deve ser repetido 20
vezes em cada papel ou até perceber que a fibra não apresenta arranhões em sua extremidade.
Ao término do processo de polimento, a extremidade da fibra óptica fica como exibido na
imagem microscópica da Figura 5.5 (b). As imagens microscópicas, expostas nas Figura 5.5 (a)
e Figura 5.5 (b), foram capturadas com o auxílio de uma lente de 40x no microscópio Leica DM
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500.
Na Figura 5.5 (c), é mostrada a estrutura de um biochip, antes da deposição do filme
fino metálico, com região sensora localizada em uma das extremidades da fibra óptica. Na
porção da fibra referente à região sensora, é necessário remover a casca antes da deposição do
filme fino metálico. A remoção da casca é feita através do processo químico desenvolvido por
integrantes do grupo de Sensores e Biossensores Ópticos do IFPB [93]. Esse processo baseia-se
na imersão da fibra óptica em uma solução à base de acetona pura (99,77%) e álcool isopropílico
(99,92%), composta por 10 ml de cada substância. A fibra deve permanecer imersa por um
período de 8 minutos. É válido ressaltar que a casca deve ser removida apenas para a porção
da fibra correspondente à região sensora, portanto, é necessário proteger a área restante da fibra
para que, durante a imersão, não entre em contato com a solução química.
As fibras ópticas de índice degrau possuem uma variação abrupta entre os valores de
índice de refração da casca (n2) e do núcleo (n1). Como o índice de refração da casca é menor
que o índice de refração do núcleo, ocorre o fenômeno de reflexão interna total, possibilitando o
confinamento da luz, bem como a sua propagação no interior da fibra óptica. Um esquema de
raios, baseado na óptica geométrica, pode ser usado para aproximar e facilitar a compreensão da
propagação da luz no interior da fibra, como mostrado na Figura 5.6.
Figura 5.6 – Confinamento da luz em fibras de índice degrau.
Fonte: Adaptado de Agrawal, 2012 [67].
A diferença entre os índices de refração na interface ar-fibra provoca a refração e o
afastamento, em relação à normal (N), dos raios incidentes no centro do núcleo com um ângulo
θi em relação ao eixo longitudinal da fibra. O ângulo θr dos raios refratados é calculado a partir
da Lei de Snell, como na Equação (5.1), [67]:
n0 sen(θi) = n1 sen(θr) , (5.1)
na qual, n0 e n1 são os índices de refração do ar e do núcleo da fibra, respectivamente. Ao atingir
a interface núcleo-casca, o raio refratado sofre uma nova refração. No entanto, esta refração só é









Para ângulos maiores que o ângulo crítico, o raio sofrerá reflexão interna total na interface
núcleo-casca. Como os raios incidentes sofrem diversas reflexões ao longo do comprimento da
fibra óptica, todos os raios que incidem com um ângulo maior que θc permanecerão confinados
no núcleo da fibra óptica. Considerando θr = pi/2− θc e substituindo a Equação (5.2) na
Equação (5.1), é possível encontrar o ângulo máximo que o feixe incidente deve fazer com o eixo
da fibra para permanecer confinado no interior do núcleo, como dado na Equação (5.3), [67]:





A capacidade da fibra óptica de captar luz é representada pela abertura numérica (AN),
que pode ser definida como n0 sen(θi). Quando n1 ≈ n2, a abertura numérica da fibra pode ser
aproximada como na Equação (5.4), [67]:
AN = n1 (2∆)1/2 , ∆= (n1−n2)/n1, (5.4)
em que, ∆ é a variação relativa do índice de refração na interface núcleo-casca. Dessa forma,
quanto maior o valor de ∆, maior a capacidade de captação de luz da fibra óptica. Considerando












Segundo as especificações técnicas do fabricante, a fibra óptica analisada possui uma
abertura numérica de 0,5 e índice de refração do núcleo igual à 1,49 [91]. Substituindo esses
valores na Equação 5.5, encontramos um ângulo crítico igual à 70,39◦. Sendo assim, apenas
os raios de luz que incidirem com um ângulo entre 70,39◦ e 90◦ ficarão confinados na fibra,
contribuindo para o fenômeno SPR ao atingirem a região sensora do biochip.
Embora o índice de refração fornecido pelo fabricante, para o núcleo, seja um valor
fixo, nesse estudo serão considerados os valores de índice de refração obtidos por meio de uma
interpolação dos dados experimentais de Beadie et al. [94]. Assim, é possível analisar a variação
do índice de refração para os diferentes comprimentos de onda, uma vez que será utilizada uma
fonte policromática.
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5.4 Considerações Sobre o Grafeno
Desde o seu descobrimento em 2004, o grafeno, que é uma monocamada plana de
átomos de carbono dispostos em uma estrutura hexagonal bidimensional, tem atraído fortemente
o interesse da comunidade científica, devido ao seu potencial em permitir novas tecnologias
e abordar os principais desafios tecnológicos [6]. O grafeno tem se destacado não apenas nas
áreas da ciência dos materiais e física da matéria condensada, mas também na eletrônica e
fotônica [95]. Na Figura 5.7, são exibidas as estruturas do grafeno e seus derivados.
Na estrutura do grafeno (Figura 5.7 (a)), cada átomo de carbono, representados pelos
pontos azuis, é ligado covalentemente a outros três átomos, mas como o carbono possui quatro
elétrons de valência, um elétron permanece livre, permitindo o grafeno conduzir eletricidade.
O grafite (Figura 5.7 (b)) é formado pelo empilhamento de camadas de grafeno, enquanto os
nanotubos (Figura 5.7 (c)) são cilindros, constituídos, basicamente, por uma camada de grafeno
enrolada. O fulereno (Figura 5.7 (d)), também conhecido como Buckminsterfulereno ou Bucky-
bola, é formado pelo grafeno envolto em uma esfera formada por 32 faces, 20 hexagonais e 12
pentagonais, totalizando 60 átomos de carbono [96].






Devido à forma hexagonal da estrutura do grafeno, suas quasipartículas se comportam
como férmions de Dirac sem massa [97]. Entretanto, no grafeno, o férmion de Dirac se diferencia
dos demais conhecidos, como os neutrinos, pois suas quasipartículas podem ser manipuladas por
meio de campos eletromagnéticos [96]. A estrutura eletrônica de um material é determinada por
sua composição química e pela organização dos átomos em uma estrutura cristalina, podendo ser
ligeiramente modificada apenas por fatores externos, como temperatura e alta pressão. Porém,
foi demonstrado que a estrutura de banda de bicamadas de grafeno pode ser controlada ao aplicar
campos elétricos, de modo que o gap de energia possa ser ajustado de zero a níveis de energia
infravermelha média [98]. Também foi estudado o comportamento das quasipartículas do grafeno
quando expostas a um campo magnético periódico externo [99].
O gap de energia, também conhecido como banda proibida, é a diferença de energia
entre as bandas de valência e condução em um semicondutor ou metal. A existência do gap de
energia é o que permite os dispositivos semicondutores alternarem os estados de corrente entre
ligado e desligado. A possibilidade de ajustar o gap de energia tem levado o grafeno a romper os
limites dos semicondutores baseados em silício [96, 95].
Comparado aos metais tradicionais, o grafeno possui propriedades favoráveis para sua
aplicação na fotônica. Predições teóricas têm mostrado que o volume dos plásmons polaritons de
superfície confinados no grafeno podem ser 106 vezes menor do que no espaço livre, aumentando
fortemente as interações entre a luz e a matéria [100]. Além disso, as propriedades dielétricas
do grafeno podem ser ajustadas dinamicamente ao fazer alterações químicas ou eletrostáticas
na sua densidade de carga. Isso permite criar dispositivos baseados nos plásmons polaritons
de superfície ajustados para serem ativados a determinadas frequências [101]. Por causa das
interações de empilhamento pi entre as células hexagonais, o grafeno pode adsorver moléculas
orgânicas e biológicas [70].
A espessura de uma única camada de grafeno é de aproximadamente 0,34 nm e, portanto,
sua espessura total depende do número de camadas empilhadas. O índice de refração complexo
da camada de grafeno, em função do comprimento de onda, pode ser calculado como na
Equação 5.6,[102]:




na qual, a constante C ≈ 5,446 µm−1 é encontrada a partir da medição da opacidade do grafeno
realizada por Nair et al. [103]. O comprimento de onda é medido em micrômetros. Ao controlar
o número de camadas de grafeno depositadas sobre o fino filme metálico, é possível controlar
a resposta SPR e a sensibilidade de sensores baseados no fenômeno SPR [26]. Além disso,
por ser mecanicamente forte, quimicamente inerte e hidrofóbico a gases e líquidos, o grafeno
também pode proteger filmes finos metálicos contra corrosões, oxidações e reações químicas
[23, 24]. Atualmente, camadas de grafeno podem ser transferidas para diferentes superfícies
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de diversas formas, utilizando métodos como a deposição química em fase de vapor (CVD, do
inglês Chemical Vapor Deposition) e a deposição termo-química a vapor (TCVD, do inglês
Thermal Chemical Vapor Deposition) [26, 104].
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6 RESULTADOS E DISCUSSÕES
Neste capítulo, serão apresentados os resultados obtidos ao considerar os parâmetros
mencionados no capítulo anterior. Foi desenvolvido um programa computacional empregado
o modelo da matriz para sistemas multicamadas. A partir dos resultados obtidos, pretende-se
averiguar o efeito de diversos parâmetros no desempenho dos biochips SPR baseados em fibra
óptica, de modo a se obter um biochip otimizado em relação à sensibilidade.
6.1 Análise da Espessura do Filme Metálico
Nesta análise, é considerado um biochip em fibra óptica com região sensora central, com
comprimento de 0,5 cm revestida por um filme metálico com espessura variando de 10 nm a 100
nm, com um passo de 10 nm. Na Tabela 6.1, são sumarizados os valores de comprimentos de onda
com reflectância miníma e largura total à meia altura da curva de reflectância para prata (Ag),
ouro (Au) e cobre (Cu). Esses valores foram calculados para as diferentes espessuras utilizando
o método implementado. As curvas de reflectância resultantes são exibidas na Figura 6.1.















10 - - - - - -
20 - - - - - -
30 610,9 159,5 - - - -
40 607,4 63,8 640,6 85,9 642,6 79,1
50 607,5 34,4 646,5 49,7 646,9 44,4
60 608,1 22,1 648,8 35,6 649,1 31,0
70 608,5 16,9 649,9 30,0 650,1 25,3
80 608,6 14,9 650,4 28,3 650,6 23,2
90 608,7 14,2 650,5 77,4 650,8 75,6
100 608,8 14,2 650,4 - 651,0 63,0
Fonte: Elaborado pelo autor.
Para o filme fino de prata, o fenômeno SPR é observado a partir de 30 nm de espessura,
isto ocorre devido aos filmes metálicos muito finos (10 nm a 30 nm) tenderem a limitar a reflexão
total à fibra, porque não há metal suficiente para absorver a onda incidente e os polaritons de
plásmons. Entretanto, para espessuras maiores que 80 nm, o afundamento na curva de reflectância
é reduzido substancialmente. Em consequência disso, a detecção do comprimento de onda de
menor reflectância é prejudicada. Com relação ao filme fino de ouro, apenas os filmes finos com
espessuras superiores à 30 nm apresentaram o fenômeno, a partir de 70 nm há uma redução no
afundamento e uma maior assimetria em relação aos lados da curva de reflectância, impedindo
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Figura 6.1 – Curvas de reflectância para diferentes filmes finos metálicos, com espessura variando
de 10 nm a 100 nm, (a) prata, (b) ouro e (c) cobre.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
a determinação do valor de FWHM para o filme de 100 nm. Enquanto o filme fino de cobre
apresenta melhores resultados para espessuras superiores à 30 nm e inferiores à 80 nm. Diante o
exposto, foi realizada uma investigação com um passo de 5 nm, contemplando, para ambos os
metais, as espessuras entre 40 nm e 80 nm. As curvas de reflectância resultantes são mostradas
na Figura 6.2.
Na Figura 6.2, fica evidenciado que os filmes finos de prata proporcionam curvas mais
estreitas e mais definidas do que os outros metais analisados. Para os filmes finos de prata e cobre,
os menores valores de reflectância são registrados para a espessura de 55 nm, enquanto para o
filme fino de ouro é necessário um filme fino de 50 nm. É oportuno frisar que quanto menor for a
reflectância maior será a absorbância. A fim de encontrar qual metal e espessura conferem maior
sensibilidade ao sensor SPR, foi considerada uma variação de δnext = 0,002 no meio sensível
de referência, o qual foi adotado como sendo a água. Os resultados de sensibilidade em relação à
espessura do filme fino para os três metais são plotados na Figura 6.3.
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Figura 6.2 – Curvas de reflectância para diferentes filmes finos metálicos, com diferentes espes-
suras, (a) prata, (b) ouro e (c) cobre.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
Para o ouro e o cobre, os maiores valores de sensibilidade são primeiramente alcançados
para espessuras de 45 nm, já para o filme fino de prata, a maior sensibilidade ocorre para
espessuras a partir de 50 nm. Os maiores valores de sensibilidade encontrados foram 4260,9
nm/UIR, 2280,5 nm/UIR e 2280,5 nm/UIR, para a prata, ouro e cobre, respectivamente. Os
valores de sensibilidade, bem como FWHM e comprimento de onda ressonante para ambos
metais e espessuras são sumarizados na Tabela 6.2. Para o cálculo do comprimento de onda de
ressonância e da FWHM para os filmes finos de ouro e cobre, foi considerada uma restrição no
espectro analisado, restringindo-o à região próxima ao afundamento característico da curva SPR,
sendo assim, foram analisados os comprimentos de onda entre 550 nm e 1000 nm. Ao considerar
o mesmo valor de sensibilidade para filmes finos metálicos de diferentes espessuras, convém
ressaltar que deve-se ponderar outros fatores no momento da decisão de qual espessura utilizar
no projeto. No que concerne ao desempenho do biochips é válido analisar outros parâmetros de
qualidade, como FWHM, SNR e FOM. Por outro lado, também é válido analisar o impacto dos
aspectos construtivos do biochip no processo de fabricação do mesmo, por exemplo, a deposição
52
Figura 6.3 – Sensibilidade em relação à espessura do filme fino para prata (Ag), ouro (Au) e
cobre (Cu).
Fonte: Elaborado pelo autor.
de filmes mais finos pode ocasionar uma diminuição de custo com matéria prima, apesar de esses
serem mais susceptíveis às degradações mecânicas e do tempo.
Tabela 6.2 – Valores de comprimento de onda de mínima reflectância e FWHM para diferentes
espessuras e tipos de metais.
Metal Parâmetro 40 45 50 55 60 65 70 75 80
Prata
λres (nm) 607,4 607,3 607,5 607,9 608,1 608,4 608,5 608,6 608,6
FWHM
(nm)
62,8 45,7 34,3 26,9 22,1 18,9 16,9 15,7 14,9
Sn
(nm/UIR) 3960,8 4200,8 4260,9 4260,9 4260,9 4260,9 4260,9 4260,9 4260,9
Ouro
λres (nm) 640,6 644,2 646,5 647,9 648,8 649,4 649,9 650,1 650,4
FWHM
(nm)
85,9 63,8 49,7 41,1 35,6 32,2 30,0 28,8 28,3
Sn
(nm/UIR) 2220,4 2280,5 2220,4 2220,4 2280,5 2280,5 2220,4 2280,5 2220,4
Cobre
λres (nm) 642,6 645,1 646,9 648,2 649,0 649,6 650,1 650,4 650,6
FWHM
(nm)
79,1 57,2 44,4 36,2 31,0 27,6 25,3 23,9 23,2
Sn
(nm/UIR) 2160,4 2280,5 2280,5 2220,4 2280,5 2280,5 2220,4 2220,4 2220,4
Fonte: Elaborado pelo autor.
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Diante do exposto, verifica-se que o filme fino de prata possui o melhor desempenho
quando comparado aos filmes finos de ouro ou cobre, pois apresenta curvas de reflectância mais
estreitas e definidas, além de uma maior sensibilidade e menor custo. Todavia, a sua exposição
a ambientes úmidos altera as propriedades químicas e diminui a força de adesão interfacial
do filme fino de prata [105, 106]. Portanto, faz-se necessário o estudo de alternativas para a
impermeabilização do filme fino de prata sem haver comprometimento do desempenho do
mesmo.
6.2 Análise de Biochip com Região Sensora Central
Como visto na seção anterior, em relação aos três metais analisados, os melhores resul-
tados foram verificados para o filme fino de prata. Por isso, para a avaliação do desempenho
das demais estruturas de sensores SPR baseados em fibra óptica, será considerado apenas o
filme fino de prata. Além de uma menor sensibilidade, não é possível calcular os parâmetros
de desempenho para determinadas espessuras dos filmes finos de ouro e cobre, bem como
para alguns comprimentos de região sensora. Isso ocorre porque, algumas vezes, o espectro da
potência transmitida trata-se de uma curva assimétrica, na qual, um dos lados é mais raso que o
outro, o que inviabiliza o cálculo da largura total à meia altura, parâmetro esse utilizado para o
cálculo da figura de mérito e relação sinal-ruído.
Com o intuito de ilustrar o problema mencionado, são mostrados os espectros de potência
transmitida de dois biochips com filme fino de ouro e 40 nm de espessura na Figura 6.4. Enquanto
é possível calcular a FWHM para o biochip com região sensora de 0,5 cm (Figura 6.4 (a)), para
o biochip com região sensora de 1,0 cm (Figura 6.4 (b)) não é possível, pois o lado esquerdo da
curva não atinge o valor calculado para a metade da potência.
Figura 6.4 – Potência transmitida normalizada para biochip com filme fino de ouro com 40 nm
de espessura e comprimento da região sensora igual a (a) 0,5 cm e (b) 1,0 cm
(a) (b)
Fonte: Elaborado pelo autor.
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Os parâmetros de desempenho foram simulados para comprimentos da região sensora
variando de L = 0,5 cm a L = 3 cm, com um passo de 0,5 cm. Também foram consideradas
diferentes espessuras para o filme fino de prata. Os valores simulados para os parâmetros de
desempenho estão apresentados graficamente na Figura 6.5. Conforme pode-se constatar na
Figura 6.5 (a), os valores de FWHM crescem conforme aumenta-se o comprimento da região
sensora e a espessura do filme fino de prata é reduzida.
Figura 6.5 – Variação da (a) FWHM, (b) FOM e (c) SNR com espessura do filme fino de prata e
comprimento da região sensora.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
Os menores valores de FWHM, e, portanto, melhores, são obtidos para região sensora
com comprimento de L = 0,5 cm, independentemente da espessura do filme fino de prata.
Consequentemente, o espectro da potência transmitida normalizada também é mais estreito para
esse comprimento da região sensora. A variação da figura de mérito com a espessura do filme
fino de prata e comprimento da região sensora é mostrada na Figura 6.5 (b). Os valores de FOM
diminuem conforme é aumentado o comprimento da região sensora. Com relação à espessura
do filme fino de prata, os maiores valores de FOM são alcançados para os filmes mais espessos.
A relação sinal-ruído apresenta comportamento semelhante, atingindo o valor máximo de 0.59
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para uma região sensora com comprimento L = 0,5 cm e filme fino de 80 nm. Os valores dos
parâmetros de desempenho encontrados para região sensora com comprimento de L = 0,5 cm
são exibidos na Tabela 6.3.
Tabela 6.3 – Parâmetros de desempenho para biochip com região sensora central revestida com
filme fino de prata e com 0,5 cm de comprimento.
L(cm) Parâmetro
Espessura do filme fino de prata




0,13 0,20 0,30 0,43 0,49 0,51 0,55 0,57 0,59
FWHM
(nm) 60,13 41,41 28,81 19,92 17,52 16,56 15,60 14,88 14,40
FOM
(UIR−1) 65,87 101,45 147,92 213,86 243,15 257,25 273,08 286,29 295,83
Fonte: Elaborado pelo autor.
Para ambos os parâmetros, os melhores valores são registrados para filmes com espessura
de 80 nm, contudo, como visto na Figura 6.2 (a), quanto mais espesso o metal, menor o
afundamento na curva de reflectância, o que pode dificultar a detecção das variações no espectro
da potência transmitida e, por conseguinte, invalidar a análise dos analitos.
6.3 Análise de Biochip com Região Sensora Localizada em
uma das Extremidades da Fibra Óptica
Os parâmetros de desempenho simulados para os biochips com a região sensora em uma
das extremidades da fibra óptica são ilustrados graficamente na Figura 6.6. Foram consideradas
variações na espessura do filme fino (40 nm - 80 mn) e no comprimento da região sensora
(L = 0,5 cm - L = 3,0 cm). De modo similar ao que ocorre com o biochip estudado na seção
anterior, os valores de FWHM (Figura 6.6 (a)) aumentam à medida que o comprimento da região
sensora cresce, apresentando uma maior diferença para os filmes menos espessos. Por exemplo,
para o filme fino de prata de 40 nm, a diferença entre os valores de FWHM para a estrutura com
comprimento da região sensora L = 0,5 cm e L = 3,0 cm é de 89,90 nm, enquanto para o filme
fino de prata de 80 nm essa diferença cai para 11,64 nm. Os resultados também evidenciam uma
diminuição dos valores de FWHM com o aumento da espessura do filme fino de prata, indicando
curvas mais estreitas para a potência refletida normalizada.
No que se refere aos valores de FOM (Figura 6.6 (b)), é constatado um comportamento
inverso ao encontrado para FWHM, sendo assim, quanto mais espesso o filme fino de prata e
menor o comprimento da região sensora, maior será o valor de FOM. Considerando um filme
fino de espessura fixa, a diferença entre os valores de FOM para diferentes comprimentos de
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Figura 6.6 – Parâmetros de desempenho para biochip com região sensora em uma das extremida-
des da fibra óptica: (a) FWHM, (b) FOM e (c) SNR.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
região sensora é maior para os filmes finos mais espessos. Independentemente da espessura
dos filmes finos, a estrutura com região sensora de 0,5 cm proporciona os melhores resultados,
atingindo o valor máximo de 275,19 UIR−1 para o filme fino de prata de 80 nm.
Com relação aos valores de SNR (Figura 6.6 (c)), é verificado um comportamento
semelhante ao constatado para FOM, no qual os maiores valores são alcançados para as estruturas
com menor comprimento de região sensora e filmes finos de prata mais espessos. Nesta análise,
o maior valor de SNR (aproximadamente 0,55) foi observado para a estrutura com região sensora
de 0,5 cm e filme fino com espessura de 80 nm.
Quando comparados aos sensores SPR baseados em fibra óptica de estrutura convenci-
onal, os sensores com região sensora localizada em uma das extremidades proporcionam um
menor desempenho para todos os parâmetros analisados. Por exemplo, considerando L = 0,5 cm
e um filme fino de 80 nm para os dois tipos de estruturas, a diferença entre os valores calculados
para FWHM, FOM e SNR é de 1,08 nm, 20,64 UIR−1 e 0,04, respectivamente. Entretanto, tal
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estrutura continua sendo estuda por, ao contrário das demais, ser ideal para testes de mergu-
lhamento, nos quais o biochip é imergido no meio sensível de interesse, dispensando, assim, o
uso de uma célula de fluxo e sendo ideal para aplicações de sensoriamento remoto, como em
ambientes que represente risco aos realizadores do teste.
6.4 Análise de Biochip com Região Sensora em formato de
“D”
A fim de investigar o desempenho do biochip com região sensora em formato de “D”, é
assumido que apenas a casca, em apenas um dos lados da fibra, foi removida no polimento e o
núcleo permaneceu intacto. Como o diâmetro total da POF é 2,00 mm e o diâmetro do núcleo é
1,96 mm, a distância do centro da fibra à superfície plana é h = 0,98 mm. Para avaliar o efeito
do comprimento da região sensora e da espessura do filme fino nos parâmetros de desempenho,
são consideradas as mesmas variações das seções anteriores. Na Figura 6.7, é apresentada a
variação dos diferentes parâmetros de desempenho em função da espessura do filme fino e do
comprimento da região sensora.
Os valores de FWHM (Figura 6.7 (a)) aumentam para filmes finos menos espessos e
regiões sensoras mais compridas. Os menores valores de FWHM também são registrados para
o biochip com região sensora de 0,5 cm. Quanto maior a espessura do filme fino, menor é a
diferença entre os valores de FWHM para os diferentes comprimentos da região sensora. O valor
mínimo de FWHM (23,88 nm) é encontrado para um biochip com região sensora de 0,5 cm e
filme fino de 80 nm. A variação da figura de mérito é retratada na Figura 6.7 (b). É verificado
que quanto menor o comprimento da região sensora, maior a variação dos valores de FOM em
relação à variação da espessura do filme fino do biochip. O maior valor de FOM (178,39 UIR−1)
é registrado para um comprimento de 0,5 cm e filme fino de 80 nm.
Como pode ser visto na Figura 6.7 (c), os valores de SNR crescem drasticamente com
o aumento da espessura do filme fino de prata e a redução do comprimento da região sensora,
atingindo o valor máximo de aproximadamente 0,36. Além dos aspectos construtivos analisados
para as outras estruturas, o biochip em formato de “D” tem seu desempenho também afetado
pela variação da profundidade de recorte, sendo, assim, necessária uma análise dos efeitos desse
aspecto construtivo característico dessa estrutura.
6.4.1 Efeito da Profundidade de Recorte
Em uma segunda análise do biochip com região sensora em formato de “D”, são exami-
nados os efeitos da profundidade de recorte nos parâmetros de desempenho. Para isso, é adotada
uma profundidade de recorte variando entre 0,02 mm e 1,00 mm, ou seja, a espessura do núcleo
da fibra varia do diâmetro do núcleo ao raio do núcleo. Desse modo, a distância do centro da
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Figura 6.7 – Variação dos valores de (a) FWHM, (b) FOM e (c) SNR com o comprimento da
região sensora para biochip com região sensora em formato de “D”.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
fibra à superfície plana varia de h = 0,98 mm a h = 0,00 mm. Na Figura 6.8, são exibidos os
parâmetros de qualidade para o biochip com região sensora em formato de “D”.
A relação entre a FWHM e a profundidade de recorte para diferentes espessuras do filme
fino de prata é mostrada na Figura 6.8 (a). Os valores de FWHM são inversamente proporcionais
à espessura do filme fino e diminuem conforme aumenta a distância do centro da fibra à superfície
recortada. Sendo assim, as maiores profundidades de recorte proporcionam curvas mais largas
para o espectro da potência transmitida. Consequentemente, a figura de mérito atinge valor
máximo (172,30) para uma distância do centro à superfície plana igual a 0,98 mm e filme fino de
prata com 80 nm, como retratado na Figura 6.8 (b).
Na Figura 6.8 (c), são exibidos os valores calculados para a SNR do biochip em função
da distância do centro da fibra à superfície plana para diferentes espessuras do filme fino de prata.
À medida que a distância h aumenta, a SNR alcança valores mais altos. Com relação à espessura
do filme fino de prata, a SNR apresenta um comportamento crescente quase exponencial, com
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valor máximo de aproximadamente 0,36 para o filme fino de 80 nm e h = 0,98 mm.
Portanto, seguindo as predições apresentadas previamente, os biochips devem ser fa-
bricados com menores comprimentos de região sensora (L = 0,50 cm) e maior distância do
centro à superfície plana (h = 0,98 mm) para alcançar um melhor desempenho, independente
da espessura do filme fino de prata. Com relação ao espectro da potência transmitida, é válido
ressaltar que há uma redução da potência transmitida conforme alonga-se a região sensora,
considerando uma espessura fixa do filme fino. Por outro lado, polimentos mais profundos
proporcionam uma maior potência transmitida.
Figura 6.8 – Variação dos valores de (a) FWHM, (b) FOM e (c) SNR com a distância do centro
da fibra à superfície plana para biochip com região sensora em formato de “D”.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
6.5 Análise da Deposição de Grafeno
Objetivando estudar o papel da deposição de grafeno sobre o filme fino metálico nos
sensores SPR baseados em fibra óptica, o método da matriz para sistemas multicamadas, anteri-
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ormente detalhado, é aplicado para caracterizar numericamente o biochip com região sensora
central, pois esse mostrou ter o melhor desempenho em relação aos outros biochips analisados.
6.5.1 Efeito do Grafeno na Sensibilidade
Para averiguar o efeito da deposição de grafeno na sensibilidade, é considerado um
biochip com região sensora de 0,5 cm com água como meio sensível de referência e uma
variação de δnext = 0,002 no meio sensível. A espessura do filme fino de prata varia de 40 nm a
80 nm e o número de camadas de grafeno de 1 a 20. Na Figura 6.9, é retratada a sensibilidade
em função do número de camadas de grafeno depositadas sobre o filme fino de prata.
Figura 6.9 – Sensibilidade em relação ao número de camadas de grafeno.
Fonte: Elaborado pelo autor.
A sensibilidade apresenta um comportamento oscilatório não uniforme com a adição de
camadas de grafeno e espessura do filme fino de prata. É observado um pico (7081,42 nm/UIR)
para 16 camadas de grafeno depositadas sobre um filme fino de 40 nm, representando um
aumento de 78,79% em relação à sensibilidade encontrada para o mesmo filme fino de prata
sem deposição de grafeno. Na Figura 6.10, são exibidos o espectro da potência transmitida para
diferentes números de camadas de grafeno e filme fino com 40 nm (Figura 6.10 (a)), 55 nm
(Figura 6.10 (b)), 60 nm (Figura 6.10 (c)) e 80 nm (Figura 6.10 (d)) de espessura.
Independentemente da espessura do filme fino de prata, é verificado um deslocamento do
comprimento de onda de ressonância em direção ao lado vermelho do espectro eletromagnético,
também conhecido como redshift, que corresponde à um decréscimo de frequência e de energia
do fóton. Destaca-se, ainda, que para os filmes finos menos espessos o afundamento no espectro
61
Figura 6.10 – Potência transmitida normalizada para biochip com filme fino de prata com espes-
sura igual a (a) 40 nm, (b) 55 nm, (c) 60 nm e (d) 80 nm
(a) (b)
(c) (d)
Fonte: Elaborado pelo autor.
da potência aumenta à medida que se aumenta o número de camadas de grafeno. Enquanto para
os filmes finos mais espessos, o afundamento no espectro da potência é reduzido com o aumento
do número de camadas de grafeno. Esta mudança de comportamento é registrada a partir de uma
espessura de 55 nm para o filme fino de prata. Isso ocorre por causa da mudança na constante
de propagação dos plásmons de superfície com o aumento do número de camadas de grafeno,
que se tornam diferente da constante da onda da luz incidente, deixando, assim, de atender à
condição de ressonância, ou seja, os plásmons de superfície passam a ser amortecidos [107].
A fim de melhor visualizar o comportamento da potência transmitida com a deposição
de grafeno para os filmes finos de diferentes espessuras, na Figura 6.11, é mostrado, em uma
representação tridimensional, o espectro da potência transmitida normalizada para o filme fino
de prata com 40 nm (Figura 6.11 (a)) e 80 nm (Figura 6.11 (c)). Para o filme fino de prata com 40
nm de espessura, é observado uma redução do valor mínimo de potência transmitida, passando de
0,5620 com a deposição de uma camada de grafeno para 0,4228 com a deposição de 20 camadas
de grafeno. Enquanto para o filme fino de prata com 80 nm de espessura, o valor mínimo da
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potência apresenta um comportamento oposto, indo de 0,7454 com a deposição de uma camada
de grafeno para 0,8224 para deposição de 20 camadas de grafeno. A partir da Figura 6.11 (b) e
Figura 6.11 (d), também são notadas curvas mais estreitas para o filme fino com espessura de 80
nm do que para o filme fino com 40 nm independentemente do número de camadas de grafeno
depositadas sobre o filme. Entretanto, para os filmes finos com espessura a partir de 55 nm, a
deposição de grafeno ocasiona curvas mais estreitas para a potência transmitida normalizada em
relação às curvas obtidas para os biochips apenas com filme fino de prata.
Figura 6.11 – Espectro da potência transmitida normalizada e seu respectivo contorno para
biochip com filme fino de prata com espessura igual a (a), (b) 40 nm e (c), (d) 80
nm
Fonte: Elaborado pelo autor.
Como foi visto, para todas as espessuras do filme fino de prata, a sensibilidade é maior
quando depositadas 16 camadas de grafeno, com destaque para o filme fino de 40 nm, que atinge
o valor máximo. Isso ocorre porque, para o biochip com filme fino de 40 nm e 16 camadas de
grafeno, o valor de δλres também é máximo (14,16 nm). Com relação ao espectro da potência
transmitida, para 16 camadas de grafeno, os filmes finos de 50 nm e 55 nm alcançam os menores
níveis de potência para o comprimento de onda de ressonância, ou seja, possuem maiores perdas,
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o que facilita a detecção do comprimento de onda de ressonância. Embora os filmes mais espessos
proporcionem curvas mais estreitas para potência normalizada, o afundamento observado no
espectro é bem menor.
6.5.2 Efeito do Grafeno nos Parâmetros de Desempenho
Para fins de analisar o efeito da sobreposição de grafeno nos parâmetros de desempenho
do biochip, foram examinadas diferentes espessuras para o filme fino de prata e camadas de
grafeno sobrepostas. Na Figura 6.12, são apresentados os parâmetros de desempenho calculados.
Os valores de FWHM apresentam um comportamento disforme em relação ao número de
camadas de grafeno e crescem à medida que é reduzida a espessura do filme fino de prata. A
partir de 55 nm de espessura, a diferença entre os valores de FWHM para um mesmo número de
camadas de grafeno é inferior à diferença observada entre os filmes menos espessos, como visto
na Figura 6.12 (a).
Figura 6.12 – Variação dos parâmetros de desempenho em função do número de camadas de
grafeno: (a) FWHM, (b) FOM e (c) SNR.
(a) (b)
(c)
Fonte: Elaborado pelo autor.
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Os maiores valores de FOM (Figura 6.12 (b)) são registrados para os filmes finos mais
espessos, porém não apresentam um comportamento uniforme no tocante ao número de camadas
de grafeno. Enquanto para o filme fino de 50 nm, os valores aumentam conforme aumenta-se
o número de camadas sobrepostas, o oposto ocorre para o filme fino de 55 nm, por exemplo.
Também é observada uma proximidade entre os valores encontrados para os filmes finos com
espessura acima de 50 nm.
No que concerne aos valores de SNR (Figura 6.12 (c)), é observado um pico (0,21) para 16
camadas de grafeno e filme fino de 40 nm. Porém, os maiores valores de SNR, independentemente
do número de camadas de grafeno, são registrados para o filme fino de 80 nm. Do mesmo modo
que para os outros parâmetros, a diferença entre os valores de SNR é amenizada para os filmes
finos com espessura a partir de 55 nm.
6.5.3 Efeito do Índice de Refração do Meio Sensível na Sensibilidade do
Biochip Utilizando Camadas de Grafeno
Buscando verificar o comportamento da sensibilidade do biochip em relação ao índice
de refração do meio sensível, foram considerados o sensor apenas com filme fino metálico e
o sensor com a deposição de grafeno sobre o filme fino, como mostrado na Figura 6.13. Esta
análise foi realizada para diferentes espessuras do filme fino de prata.
Para todas as espessuras do filme fino de prata, foi considerada uma deposição de
16 camadas de grafeno, pois esse número de camadas proporcionou os maiores valores de
sensibilidade para o biochip, independentemente da espessura do filme fino de prata, como
observado na Figura 6.9. Primeiramente, foi calculado o comprimento de onda de ressonância
para os diferentes meios sensíveis, para os quais foi adotado o índice de refração variando de 1,33
a 1,36, com um passo de 0,001. A partir desses valores foi realizada uma interpolação polinomial,
resultando em um polinômio de sexta ordem que descreve o valor de comprimento de onda de
ressonância em função do índice de refração do meio sensível para cada biochip analisado. A
sensibilidade é obtida, portanto, por meio da derivada desse polinômio, o que resulta em um
novo polinômio usado para calcular os valores de sensibilidade em função do índice de refração
do meio sensível. Para cada curva foram considerados 1000 pontos. Na Figura 6.13 são exibidas
as curvas de sensibilidade para as diferentes espessuras dos filmes finos de prata.
O aumento de sensibilidade é verificado para todas as espessuras do filme fino de prata
em toda a faixa de valores de índice de refração do meio sensível. Ao comparar os valores
de sensibilidade dos sensores revestidos apenas com prata e dos sensores com deposição das
camadas de grafeno, é observada uma maior diferença para os filmes finos de prata menos
espessos, com destaque para o filme de 40 nm (Figura 6.13 (a)). Com relação ao índice de refração
do meio sensível, quanto maior o seu valor, maior a sensibilidade. Entretanto, devido à elevada
parte real do índice de refração complexo do grafeno, há um deslocamento do comprimento de
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Figura 6.13 – Comparação entre os valores de sensibilidade para o biochip apenas com filme fino
de prata e com a deposição de 16 camadas de grafeno para diferentes espessuras
do filme fino metálico: (a) 40 nm, (b) 45nm, (c) 50 nm, (d) 55nm, (e) 60 nm, (f)
65nm, (g) 70 nm, (h) 75nm e (i) 80 nm. (j) sensibilidade em relação à espessura do
filme fino de prata e índice de refração para o analito de interesse com a deposição
de 16 camadas de grafeno.
(j)
Fonte: Elaborado pelo autor.
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onda de ressonância em direção à região vermelha do espectro eletromagnético [108]. Sendo
assim, o uso dos biochips com um número muito grande de camadas de grafeno depositadas para
o sensoriamento de analitos com índice de refração elevado (acima de 1,36, por exemplo) ficará
condicionado à utilização de um espectrômetro com limite superior da faixa de detecção acima
de 1000 nm, considerando o modo de interrogação espectral.
Na Tabela 6.4, é apresentada uma comparação do desempenho entre o biochip proposto
com deposição de 16 camadas de grafeno e filme fino de prata de 40 nm e os sensores encontrados
na literatura. Embora o sensor proposto por Liang et al. [109] apresente uma alta sensibilidade,
seu desempenho foi caracterizado apenas para comprimentos de onda de infravermelho, ao con-
trário desse estudo que foi desenvolvido para comprimentos de onda até infravermelho próximo,
além de considerar um analito de alto índice de refração. Portanto, quando comparado com os
sensores previamente propostos, o biochip aqui proposto apresenta uma maior sensibilidade para
faixa de índice de refração analisada (1,33 - 1,36).
Tabela 6.4 – Comparação de Desempenho de Sensores Otimizados





1,30 - 1,40 Formato de “D”





1,33 Central Au + grafeno 2220,0
Shushama et
al. [111]















1,43 - 1,44 Formato de “D” Ag + grafeno 60700,0
Zhao et al.
[106]
1,38 - 1,40 Formato de “D” Ag 4365,5
Wei et al. [70] 1,341
Extremidade da
fibra
Au + grafeno +
MoS2
2043,0
Wei et al. [70] 1,353
Extremidade da
fibra
Au + grafeno +
MoS2
2791,0
Wei et al. [70] 1,361
Extremidade da
fibra
Au + grafeno +
MoS2
3,294
Wei et al. [70] 1,373
Extremidade da
fibra
Au + grafeno +
MoS2
3,860
Esse trabalho 1,360 Central Ag + grafeno 12542,4
Esse trabalho 1,354 Central Ag + grafeno 10252,1
Esse trabalho 1,345 Central Ag + grafeno 7449,9
Fonte: Elaborado pelo autor.
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6.5.4 Modos de Propagação no Biochip
Utilizando o programa computacional COMSOL Multiphysics®, foi realizado o estudo
dos modos de propagação no interior do sensor. Nesta análise é empregado o modo de estudo
análise modal (Mode Analysis), que consiste no estudo das ondas transversais nos guias de ondas e
linhas de transmissão, sendo usado para determinar os modos de propagação. Devido às diferentes
escalas métricas envolvidas, a simulação em duas dimensões da estrutura circular completa da
fibra óptica, utilizando uma malha adequada, demanda altos recursos computacionais. Sendo
assim, foi simulado um fragmento do sensor (como exibido na Figura (6.14)), correspondendo
a uma área de 1 µm2 do núcleo da fibra, mais as camadas depositadas sobre o núcleo e uma
camada de 0,4 µm de água.
Figura 6.14 – Estrutura da fibra óptica
Fonte: Elaborado pelo autor.
Na Figura 6.15, é exibida a distribuição do campo elétrico para diferentes modos de
propagação no biochip com filme fino de prata com 40 nm de espessura sem deposição de
grafeno. Para as simulações são consideradas as equações descritas na Seção 3.3.
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Figura 6.15 – Distribuição do campo elétrico no biochip sem deposição de grafeno para: (a)
modo guiado no núcleo, (b) modo de plásmons de superfície e (c) na ressonância.
Fonte: Elaborado pelo autor.
Como visto na Seção 6.5.1, o maior valor de sensibilidade foi encontrado para um biochip
com deposição de 16 camadas de grafeno, por isso, a fim de comparação com o sensor com
deposição apenas do filme de prata, foram simulados modos de propagação para o biochip com
filme fino de prata de 40 nm de espessura e 16 camadas de grafeno. Em ambas simulações foi
considerado um comprimento de onda igual ao comprimento de onda ressonante igual à 607,4
nm para o sensor sem deposição de grafeno e 750,1 nm para o sensor com deposição de grafeno.
Na Figura 6.16, é mostrada a distribuição do campo elétrico para os modos de propagação no
biochip com deposição de grafeno.
Com a deposição de grafeno, foi observado um aumento na intensidade do campo elétrico
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Figura 6.16 – Distribuição do campo elétrico no biochip com deposição de 16 camadas de
grafeno para: (a) modo guiado no núcleo, (b) modo de plásmons de superfície e (c)
na ressonância.
Fonte: Elaborado pelo autor.
para o modo guiado no núcleo da fibra, bem como para o modo de propagação na ressonância,
que corresponde ao ponto de maior perda no espectro de potência transmitida. Com relação
ao modo de plásmons de superfície, foi verificada uma maior concentração da distribuição de
campo elétrico na interface grafeno-analito, atingindo valor máximo de intensidade na camada de
grafeno. No biochip sem deposição de grafeno há uma dispersão do campo elétrico na interface
entre o filme fino de prata e o núcleo da fibra óptica. No que concerne ao modo de propagação
para ressonância, foi notada uma maior penetração do campo elétrico no analito de interesse
para o sensor com deposição de grafeno, além de uma menor intensidade de campo elétrico no
filme fino de prata, em comparação ao sensor sem deposição de grafeno.
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7 CONCLUSÃO
Neste trabalho, foi apresentado o estudo computacional e caracterização de biochip
baseado no fenômeno da ressonância de plásmons de superfície, que utiliza uma fibra óptica
polimérica como substrato para excitação dos plásmons de superfície. Também foi proposta a
deposição de camadas de grafeno para aumentar a sensibilidade do biochip.
Nas análises, foram consideradas três estruturas diferentes: (1) convencional, com região
sensora em uma porção central da fibra; (2) região sensora localizada em uma das extremidades
da fibra óptica; e, (3) biochip em formato de “D”, com região sensora em um dos lados, previa-
mente polido, da fibra óptica. O método da matriz para sistemas multicamadas foi empregado,
primeiramente, para um sistema de três camadas, no qual a primeira camada representa o núcleo
da fibra, a segunda o filme metálico e a terceira o analito de interesse. Em seguida, o mesmo
método foi aplicado a um sistema de quatro camadas, sendo a primeira camada o núcleo da fibra,
a segunda o filme metálico, a terceira corresponde as camadas de grafeno e a quarta representa o
analito.
Com relação à espessura do filme fino metálico, foi observado que o fenômeno da
ressonância de plásmons de superfície ocorre para os filmes finos com espessura entre 30 nm e
80 nm. Por meio da caracterização e análise computacional, foi demonstrado que o filme fino
de prata proporciona melhores valores de sensibilidade e curvas de reflectância mais estreitas
e definidas, do que os filmes finos de ouro e cobre. Atingindo uma sensibilidade de 4260,9
nm/UIR, quando considerada a água como meio sensível de referência e o analito com uma
variação de 0,002 no índice de refração em relação à água.
No que concerne às diferentes estruturas simuladas, o biochip com região sensora central
apresentou os melhores valores para figura de mérito, relação sinal-ruído e largura total a meia
altura. Com o aumento do comprimento da região sensora, foi observado um crescimento dos
valores de FWHM e uma diminuição dos valores de FOM e SNR, para todas as três estruturas.
Sendo assim, quando fabricados, os biochip com menores regiões sensoras devem apresentar
um melhor desempenho. Para a estrutura em formato de “D” foi analisado, ainda, o efeito da
profundidade de recorte variando de 0,02 mm e 1,00 mm. Para essas estruturas, as menores
profundidades de recorte,ou seja, com uma maior região entre o raio da fibra e a superfície
lixada, proporcionaram melhores resultados para todos os parâmetros de desempenho analisados
(FWHM, FOM, SNR). É válido ressaltar que ao lixar a fibra, seu formato cilíndrico característico
é perdido, e, consequentemente, a quantidade de luz incidida em seu interior também é afetada,
bem como a forma do cone de aceitação.
Com a deposição de camadas de grafeno sobre o filme fino de prata, foi possível aumentar
o valor de sensibilidade do biochip, atingindo um aumento de 78,79% comparado ao mesmo
filme fino sem deposição de grafeno. Para todas as espessuras do filme fino de prata investigadas,
os melhores valores de sensibilidade foram alcançados para deposição de 16 camadas de grafeno.
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Também foi registrada uma melhora nos valores de FWHM, FOM e SNR em relação número
de camadas de grafeno. Ao considerar a deposição de 16 camadas de grafeno, é observado um
aumento da sensibilidade para todos os valores de índice de refração analisados (1,33 - 1,36).
Conforme foi possível constatar, a intensidade de campo elétrico aumenta para os modos
de propagação guiado e na ressonância quando o grafeno é depositado sobre o filme fino metálico.
No modo de propagação relacionado à ressonância, foi notada uma maior penetração do campo
elétrico no analito de interesse para o sensor com deposição de grafeno, além de uma menor
intensidade de campo elétrico no filme fino de prata, quando comparado ao biochip apenas com
o filme fino de prata. Para este mesmo modo de propagação, também foi verificado que o campo
elétrico atinge o valor máximo de intensidade no interior da camada de grafeno.
Portanto, diante do exposto, é indicado construir um biochip com filme fino de prata com
espessura de 40 nm, região sensora com comprimento de 0,5 cm e deposição de 16 camadas
de grafeno, de modo a se obter uma maior sensibilidade. Conforme o estudo apresentado,
considerando os parâmetros utilizados, o biochip pode ser utilizado para sensoriamento de
analitos com índice de refração variando entre 1,33 e 1,36, que corresponde a soluções aquosas,
como água, acetona, álcool etílico e metanol, além de tecidos humanos.
7.1 Perspectivas de Trabalhos Futuros
À face do estudo e considerações apresentadas, são propostas como perspectivas de
trabalhos futuros:
• Construir o biochip proposto e montar estrutura de teste para coleta de resultados experi-
mentais;
• Comparar os valores teóricos aqui apresentados com os valores experimentais aferidos ao
construir o biochip proposto;
• Investigar o efeito da rugosidade na superfície polida da estrutura em formato de “D”;
• Estudar a influência do tamanho do diâmetro e material do núcleo da fibra óptica no
desempenho do biochip;
• Analisar o efeito da deposição de derivados do grafeno, como o grafite e os nanotubos.
• Averiguar os efeitos da deposição de outros materiais, por exemplo, polímeros orgânicos
condutores e dissulfeto de molibdênio (MoS2), sobre a camada de grafeno;
• Estender o formalismo matricial para análise do campo elétrico no sistema multicamadas;
• Estender as análises para outros modos de interrogação e verificar qual possibilita uma
melhor caracterização do sensor;
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• Expandir as análises para abranger uma maior faixa de comprimentos de onda, de modo
a analisar o comportamento do sensor proposto para a região infravermelha do espectro
eletromagnético;
• Estudar o desempenho do biochip para substâncias biológicas, bem como realizar testes
experimentais para tais substâncias.
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APÊNDICE A – BIOCHIPS COM FILME FINO DE
OURO OU COBRE
A.1 Biochip Revestido com Filme Fino de Ouro
Na Figura A.1, são exibidas as curvas de reflectância para o biochip em relação à
espessura do filme fino de ouro para o meio sensível de referência (água) e meio sensível
com variação de δnext = 0,002. Foi observado um deslocamento do comprimento de onda de
ressonância inferior à 5 nm para todas as espessuras analisadas.
Figura A.1 – Reflectância para biochip revestido com filme fino de ouro para (a) meio de referên-
cia e para (b) meio com δnext = 0,002 e (c) comprimento de onda de ressonância
Fonte: Elaborado pelo autor.
Na Figura A.2, são mostradas as curvas referentes aos valores de potência obtidos na
extremidade da fibra oposta à extremidade na qual a luz incide. Foi verificado que quanto maior
o comprimento da região sensora, maior a redução no nível de potência para os comprimentos
de onda menores que o comprimento de onda de ressonância. Tornando, portanto, a curva mais
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assimétrica e inviabilizando o cálculo da largura total à meia altura, como mostrado na Figura 6.4.
Em relação à espessura do filme fino de ouro, os filmes mais espessos proporcionam curvas
mais estreitas, porém com um menor afundamento para o comprimento de onda ressonante no
espectro da potência transmitida normalizada.
Figura A.2 – Potência transmitida normalizada para biochip revestido com ouro e região sensora




Fonte: Elaborado pelo autor.
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A.2 Biochip Revestido com Filme Fino de Cobre
As curvas de reflectância para o biochip em relação à espessura do filme fino de cobre
são mostradas na Figura A.3. Foi considerada a água como meio sensível de referência e depois
um meio sensível com uma variação de δnext = 0,002 em relação ao meio sensível de referência.
O menor deslocamento no comprimento de onda ressonante é observado para o filme fino de
cobre com 40 nm de espessura.
Figura A.3 – Reflectância para biochip revestido com filme fino de cobre para (a) meio de
referência e para (b) meio com δnext = 0,002 e (c) comprimento de onda de
ressonância
Fonte: Elaborado pelo autor.
Os valores de potência transmitida normalizada para os sensores revestidos com filme
fino de cobre são exibidos na Figura A.4. Foi considerado o comprimento da região sensora
variando de 0,5 cm a 3,0 cm e a espessura do filme fino de cobre de 40 nm a 80 nm. Assim, como
ocorrido com o biochip revestido com filme fino de ouro, também é observado um aumento da
assimetria para as regiões sensoras mais compridas. Portanto, os sensores com menor região
sensora, devem propiciar um melhor desempenho. Quando comparado ao filme fino de ouro, o
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filme fino de cobre proporciona maiores valores de potência e reflectância para os comprimentos
de onda menores que o comprimento de onda ressonante.
Figura A.4 – Potência transmitida normalizada para biochip revestido com cobre e região sensora




Fonte: Elaborado pelo autor.
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